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Geleitwort 
Biomechanik steht für ein mehr als 300 Jahre altes Forschungsgebiet, welches sich seit den Anfän-
gen mit der Hinterfragung der Gesetzmäßigkeiten der Haltung und Bewegung biologischer Systeme 
auseinandersetzt. Dass Borelli sein Werk De motu animalium gemeinsam mit dem Mathematiker 
Bernoulli 1686 zum Druck brachte, lässt die Nähe zu den Naturwissenschaften, speziell zur Physik 
und Mathematik erkennen. Die Anwendung der Erkenntnisse Newtons auf den tierischen und 
menschlichen Haltungs- und Bewegungsapparat gibt Borelli das Vorrecht, als Gründer der moder-
nen Biomechanik zu gelten. Es folgten die grundlegenden Arbeiten der Gebrüder Weber, v. Meyers, 
Duchennes, Mareys und Karpinskis zur Haltung und Bewegung des Menschen, Ficks Studien der 
Muskelphysiologie, sowie Arnolds, Henkes, Virchows und Strassers Betrachtungen über die Me-
chanik und Bewegung der Gelenke. Sie bildeten die Vorraussetzungen für das Jahrhundertwerk von 
Braune und Fischer. 
 Grundlagenwissenschaften für das sich 1902 an deutschen Universitäten neu etablierende 
Fach der Orthopädie und Orthopädischen Chirurgie waren Physik und Biologie. Schon kurz nach 
Braune und Fischer übertrug Bruns die erarbeiteten Erkenntnisse über Gang und Haltung auf patho-
logische Haltungs- und Bewegungsmuster bei Behinderten, und Schede dokumentierte die Auswir-
kungen von Kunstgliedern auf die Haltung und Bewegung des Menschen. Als Haglund 1923 die 
funktionelle Orthopädie entwarf, war biomechanische Forschung innerhalb es Faches Orthopädie 
eine Selbstverständlichkeit. 
  An allen Orthopädischen Universitätskliniken, die sich in den zwanziger Jahren des vergan-
genen Jahrhunderts etablierten, bildete die biomechanische Forschung das Rückgrat der immer noch 
um wissenschaftliche Anerkennung kämpfenden deutschen Orthopädie. Fritz Lange hat diese For-
schung von seinen Schülern Schede, Pitzen, Hohmann und Walter stets gefordert. Als Schede 1928 
nach Leipzig ging, initiierte er dort die Biomechanik. An der Universität Münster markiert die 1930 
erfolgte Berufung Walters auf den ersten Lehrstuhl für Orthopädie den Beginn biomechanischer 
Forschung auf dem Gebiet der Erkrankungen des Haltungs- und Bewegungsapparates. Sein Nach-
folger Pitzen, ein weiterer Lange-Schüler mit gleichen Grundideen, förderte die Untersuchung der 
Biomechanik der Haltung, die anschließend Hepp zu einem Forschungsschwerpunkt ausbaute. Die-
se Entwicklung wurde von Matthiaß mit der Gründung eines ersten Instituts für Experimentelle 
Biomechanik der Universität Münster konsequent weitergeführt. 
 Kein Zufall also, dass dieses Buch im Münsteraner „Biomechanik-Biotop“ entstanden ist. Es 
ist so wertvoll wie kaum ein anderes. Es gibt Ihnen zu denken. Es fordert Sie heraus. Es ist wichtig 
in einer sich ändernden Zeit. Lange hat gesagt: „Jeder Orthopäde versteht Physik: Also zieren Sie 
sich nicht so, denn die Physik in der Orthopädie ist unser wissenschaftliches Überleben, also ma-
chen Sie bitte Ihre Hausaufgaben“.  
 
 
Münster, Januar 2012                                                Professor Dr. med. Hans Henning Wetz 
                                                                                   Direktor der Klinik und Poliklinik 
                für Technische Orthopädie und Rehabilitation 






Vorwort zur zweiten Auflage 
 
Dieses Buch wendet sich an Leser aus den Fachgebieten Orthopädie, Physiotherapie, Orthopädiet-
echnik und Rehabilitation. Gedankengänge und Vorgehensweisen der orthopädischen Biomechanik, 
der Kenntnisstand zu Belastung und Beanspruchung des Haltungs- und Bewegungsapparates und 
die Reaktion der Gewebe auf mechanische Einflüsse werden exakt, aber mit einem Minimum an 
mathematischer und physikalischer Argumentation dargestellt. Aus dem Blickwinkel der Mechanik 
gewonnene Einsichten sollen helfen, potentiell schädigende Einflüsse zu erkennen und Konzepte 
für Vorbeugung, Behandlung und Rehabilitation zu entwerfen.  
 Die Autoren würden sich glücklich schätzen, wenn die Lektüre den Lesern hilft, zurücklie-
gende und gegenwärtig laufende Arbeiten auf dem Gebiet der Orthopädischen Biomechanik zu ver-
stehen, in ihrer Bedeutung einzuordnen, und für die Lösung praktischer Probleme in Physiotherapie 
und Orthopädie zu nutzen. Vielleicht ergeben sich auch Anregungen für zukünftige, eigene Beiträge 
auf dem Gebiet der orthopädischen Biomechanik. 
 
Das Buch gliedert sich in die Abschnitte 
 
  I Grundlagen aus der Mechanik 
  II Grundlagen aus der Mathematik 
  III Mechanische Aspekte des Haltungs- und Bewegungsapparates 
  IV Übungsaufgaben mit ausgearbeiteten Lösungen 
 
Abschnitt I  In diesem Abschnitt sind Grundlagen aus Physik und Mechanik zusammengestellt, 
deren Kenntnis für das Verständnis der biomechanischen Zusammenhänge und der wissenschaftli-
chen Argumentation erforderlich sind. Leser, die auf diesem Feld keinen Nachhol- oder Wiederauf-
frischungs-Bedarf haben, können gleich zu den Abschnitten „Grundlagen aus der Mathematik“ und 
„Mechanische Aspekte des Haltungs- und Bewegungsapparates vorangehen. 
 
Abschnitt II  Kaum ein Teilgebiet der Biomechanik, in dem die Vektoren Kraft, Drehmoment, Ge-
schwindigkeit oder Beschleunigung keine Rolle spielen. Die Kenntnis des Inhalts des Kapitels 4 
„Rechnen mit Vektoren“ ist daher unerlässlich. Wenn hingegen die Beschreibung der räumlichen 
Bewegung des Körpers und seiner Segmente, beispielsweise in Ganganalysen, nicht im Vorder-
grund des Interesses steht, kann der Leser die Kapitel 5 „Rechnen mit Matrizen“, Kapitel 6 „Ver-
schiebung und Drehung in der Ebene“ und Kapitel 7 „Rechnerische Behandlung von Verschiebung 
und Drehung im Raum“ überspringen. Das Verständnis der nachfolgenden Kapitel zu mechani-
schen Aspekten des Haltungs- und Bewegungsapparates wird dadurch nicht eingeschränkt. 
 
Abschnitt III  Die Kapitel 8 bis 10 behandeln die mechanischen Eigenschaften der Gewebe (Kno-
chen, Knorpel, Muskeln und Haut). Kapitel 11 enthält Daten zu Massen, Schwerpunktlagen und 
Trägheitsmomenten der Segmente des Körpers. Diese Daten sind grundlegend für die Schätzung 
der Gelenkbelastung im statischen und dynamischen Fall sowie für die Entwicklung orthopädischer 
Hilfsmittel. Kapitel 12 erläutert das Prinzip der Ermittlung von Gelenkbelastungen mit Hilfe von 




der Biomechanik angewandten Verfahren reicht von stark vereinfachten, statischen Berechnungen 
bis zu aufwändigen, statischen und dynamischen Berechnungen auf der Grundlage detaillierter ana-
tomischer Modelle bei Verwendung unterschiedlicher Optimierungskriterien. Vereinfachte Modell-
rechnungen werden in Kapitel 12 wie auch in den nachfolgenden Kapiteln zu einzelnen Gelenken in 
aller Ausführlichkeit behandelt. Auch Leser ohne mathematische/mechanische Vorbildung sollen 
das Grundsätzliche des Vorgehens erfassen. Die Kapitel 13 bis 18 sind den mechanischen Aspekten 
von Hüftgelenk, Kniegelenk, Lendenwirbelsäule, Schulter und Fuß gewidmet. 
 
Abschnitt IV  Die Aufgabensammlung illustriert die Analyse biomechanischer Sachverhalte mit 
Hilfe mathematischer und mechanischer Überlegungen. Von Lesern ohne Fachausbildung in Ma-
thematik oder Mechanik wird nicht erwartet, die Aufgaben selbständig zu lösen. Das aktive Verfol-
gen der ausgearbeiteten Lösungswege wird jedoch das Verständnis vertiefen. Der geeignet vorge-
bildete Leser kann die ausgearbeiteten Lösungswege abdecken und anschließend die eigenen Resul-
tate mit den Vorlagen vergleichen.  
 
Literaturverzeichnisse am Ende jedes Kapitels enthalten die im Text oder in den Abbildungen zi-
tierten wissenschaftlichen Arbeiten. Diese Arbeiten wurden ausgewählt, weil sie den Autoren die-
ses Buches besonders interessant oder besonders instruktiv erschienen; die Auswahl ist subjektiv 
gefärbt. Bei Bedarf einer vollständigen Literaturübersicht zu speziellen Themen helfen heutzutage 
Recherchen in einschlägigen Datenbanken (Pubmed, Scirus) schnell weiter.  
 
Die Autoren freuen sich, dass der Band in der Reihe "Wissenschaftliche Schriften der WWU Müns-
ter" erscheinen kann. Dies sichert nicht nur eine leserfreundliche Druckversion und einen günstigen 




als PDF Dokument kostenfrei zur Verfügung. 
 
Die Autoren danken Frau Kleinheinrich-Gevers, Frau Dr. Klötgen, Frau Seewald und Frau Dr. Voß 
vom ServicePunkt Digitale Dienste der Universitäts- und Landesbibliothek Münster für die Unter-




Münster / Trondheim, November 2011     Paul Brinckmann 
           Wolfgang Frobin 
           Gunnar Leivseth 
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1 
1 Mechanische Grundbegriffe 
Grundlegende Begriffe wie Kraft, Drehmoment, Druck, mechanische Spannung, Energie oder Ar-
beit, sind in Physik und Mechanik einheitlich definiert; es gibt keine abweichende Bedeutung dieser 
Begriffe in der Orthopädischen Biomechanik. Umfassende Informationen zu diesen Begriffen fin-
den sich in jedem Lehrbuch der Physik oder der Mechanik. In diesem Kapitel werden lediglich die-
jenigen Begriffe erläutert, die für das Verständnis der mechanischen Aspekte im Rahmen der Or-
thopädie und Physiotherapie von Bedeutung sind. Beispiele aus dem Bereich des menschlichen Hal-
tungs- und Bewegungsapparates dienen der Veranschaulichung. 
 In der Diskussion biomechanischer Sachverhalte werden häufig die Begriffe „Belastung“ und 
„Beanspruchung“ gebraucht. Mit Belastung (auch kurz: „Last“) wird dabei eine Kraft oder auch ein 
Drehmoment bezeichnet. Beispielsweise kann es sich um die Kraft handeln, die durch ein Gelenk 
übertragen wird, oder um das Drehmoment in Bezug auf ein Gelenk, einen Knochen oder eine Or-
these. Die Belastung durch eine Kraft wird in Newton [N], die Belastung durch ein Drehmoment in 
Newton-Meter [Nm] gemessen. Der Begriff Beanspruchung hat keinen festen Inhalt. Üblicherweise 
wird mit diesem Begriff eine „mechanische Einwirkung“ bezeichnet; welche Einwirkung speziell 
gemeint ist, kann unterschiedlich sein. Mechanische Beanspruchung von Gelenkknorpel oder Haut 
kann beispielsweise durch Druck, Reibung oder Verformung erfolgen. Dabei handelt es sich offen-
kundig um jeweils andersartige mechanische Einwirkungen, deren Auswirkungen getrennt vonei-
nander betrachtet werden müssen. Um Missverständnissen vorzubeugen, ist es empfehlenswert, sich 
bei der Diskussion biomechanischer Sachverhalte konsequent der in der Mechanik wohl definierten 
Größen zu bedienen. Lediglich in seltenen Ausnahmefällen ist es erforderlich, neue Fachausdrücke 
einzuführen.  
1.1 Kraft 
Kräfte können nicht selber beobachtet oder gemessen werden; sie sind ein gedankliches Konzept 
der Physik. Beobachtbar und messbar hingegen sind Wirkungen von Kräften. Als Wirkung einer 
Kraft beobachten wir die Beschleunigung oder die Verformung eines Körpers. Mit „Körper“ wird in 
diesem Zusammenhang irgendein Gegenstand bezeichnet. Dabei kann es sich um einen Gegenstand 
aus totem Material oder um den menschlichen Körper (oder einen Teil davon) handeln. Von einem 
starren Körper spricht man, wenn sich der Körper unter der Einwirkung einer Kraft nicht oder nur 
vernachlässigbar wenig verformt.  
 Das zweite Newton’sche Gesetz  
  
(1.1) F m a   
 
beschreibt den Zusammenhang zwischen einer Masse m, ihrer Beschleunigung a und der Größe der 
Kraft F, die die Beschleunigung eines Körpers bewirkt (Abb. 1.1). Die Masse wird in der Maßein-
heit (Dimension) Kilogramm [kg] gemessen. Die Beschleunigung ist die zeitliche Änderung der 
Geschwindigkeit. Geschwindigkeit wird in der Maßeinheit Meter pro Sekunde [m/s], ihre zeitliche 
Änderung in der Maßeinheit Meter pro Sekunde zum Quadrat [m/s2] gemessen. Da die Maßeinhei-
ten auf der rechten und linken Seite einer physikalischen Formel übereinstimmen müssen, hat Kraft  




die Maßeinheit Kilogramm·Meter/Sekunde zum Quadrat [kg·m/s2]. Diese Maßeinheit trägt den 
Namen Newton [N].  
 
Abb. 1.1  Wirkung einer Kraft: Beschleunigung.  
 
 Ein Beispiel: Befindet sich ein Körper der Masse 5 kg zu Beginn der Beobachtung in Ruhe 
und hat er nach Ablauf von 1 s die Geschwindigkeit 20 m/s, so ist er im Beobachtungszeitraum um 
20 m/s pro Sekunde = 20 m/s2 beschleunigt worden. Unter der Voraussetzung, dass die Geschwin-
digkeit im Beobachtungsintervall gleichmäßig zugenommen hat, berechnet sich die Kraft, die die 
Beschleunigung bewirkt hat, zu F = 5 ·20  kg·m/s2  = 100 N. 
 Im Vorgriff auf das Kapitel „Rechnen mit Vektoren“ sei bereits an dieser Stelle angemerkt, 
dass es sich bei dem zweiten Newton’schen Gesetz genau genommen um eine Gleichung zwischen 
den Vektoren der Kraft F und der Beschleunigung a handelt. 
  
(1.2) m F a  
 
Nach Gleichung 1.1 sagt das zweite Newton’sche Gesetz aus, dass die Beträge (die Größen) von 
Beschleunigung und Kraft einander proportional sind; die Masse m ist der Proportionalitätsfaktor. 
Als Gleichung zwischen Vektoren F und a  sagt das Gesetz zusätzlich aus, dass die Beschleunigung 
in Richtung der Kraft erfolgt. 
 Die durch eine Kraft bewirkte Verformung eines Gegenstandes sei in Abb. 1.2 am Beispiel 
einer Schraubenfeder illustriert. Bei Einwirkung der Kraft verkürzt sich die Feder. Für eine elasti-
sche Schraubenfeder ist der Zusammenhang zwischen Kraft und Verformung durch das Hookesche 
Gesetz gegeben 
 
(1.3) F c dL / L   
 
In dieser Gleichung bezeichnet L die Ausgangslänge und dL die Längenänderung der Feder. L und 
dL werden in der Maßeinheit Meter [m] angegeben. Die Konstante c hängt von den Materialeigen-
schaften und der Querschnittsform der Feder ab. Sie gibt an, wie stark sich die Feder unter der Ein-
wirkung einer Kraft verformt, d.h. ob es sich um eine „harte“ oder eine „weiche“ Feder handelt. 
Jede auf einen Körper wirkende Kraft bewirkt eine Verformung. Je nach den Materialeigenschaften 
des Körpers kann die Verformung elastisch (reversibel), viskoelastisch (zeitabhängig) oder plastisch 
(bleibend) sein. Im Fall viskoelastischer oder plastischer Materialien wird der Zusammenhang zwi-
schen Kraft und Verformung nicht durch das Hookesche Gesetz sondern durch andere, dem jeweili-
gen Material angepasste Formeln beschrieben (siehe Kapitel 2). 
F
m
Kraft = Masse ⋅ Beschleunigung
F = m ⋅ a 






Abb. 1.2  Wirkung einer Kraft: Verformung. Für eine elastische Feder beschreibt das Hooke’sche 
Gesetz den Zusammenhang zwischen der Kraft F, der Ausgangslänge L und der Längenänderung 
dL der Feder. 
 
  Die Erfahrung lehrt, dass dann, wenn ein Körper 1 auf einen Körper 2 eine Kraft F12 ausübt, 
der Körper 2 eine gleich große, entgegengesetzt gerichtete Kraft F21 auf den Körper 1 ausübt (drit-
tes Newton'sches Gesetz) 
 
(1.4) 12 21 F F  
 
Im statischen Fall, d.h. wenn keine beschleunigten Bewegungen auftreten, addieren sich Kraft und 
Gegenkraft zu Null. Im Beispiel der Abb. 1.3 ist die von der aufgelegten Masse auf die Feder aus-
geübte Schwerkraft entgegengesetzt gleich groß wie die von der Feder auf die Masse ausgeübte 
Kraft.  
 
Abb. 1.3  Illustration des dritten Newton’schen Gesetzes. Im Gleichgewicht sind Schwerkraft und 
Federkraft entgegengesetzt gleich groß. 
 
 Beide Wirkungen einer Kraft, Beschleunigung und Verformung, lassen sich beobachten, 
wenn im Ablauf des Schrittzyklus der Fuß auf den Fußboden trifft (Abb. 1.4). Beim Hacken-




Kraft = Federkonstante ⋅ Verformung
F = c ⋅ dL/L
Schwerkraftm
Federkraft




Ursache von Abbremsung (negativer Beschleunigung) und Verformung ist die vom Fußboden auf 
den Fuß wirkende Kraft F. Die Kraft vom Fuß auf den Fußboden ist entgegengesetzt gleich groß. 
Sie verformt den Fußboden. Die Verformung eines Stahlbetonbodens ist gering, die Verformung 
eines elastischen Hallenbodens hingegen mit unbewehrtem Auge sichtbar. 
 
Abb. 1.4  Beim Auftreffen des Fußes wirkt eine Kraft F vom Fußboden auf den Fuß. Eine entgegen-
gesetzt gerichtete, gleich große Kraft wirkt vom Fuß auf den Fußboden.  
 
 Kräfte, die in Bezug auf eine Oberfläche ausgewählte Richtungen haben, tragen Zusatzbe-
zeichnungen (Abb. 1.5). Weist eine Kraft senkrecht auf eine Oberfläche A, so bezeichnet man sie 
als Druckkraft. Weist die Kraft senkrecht von einer Oberfläche weg, so bezeichnet man sie als Zug-
kraft. Weist die Kraft parallel zu einer Oberfläche, so bezeichnet man sie als Scherkraft. Gelegent-
lich werden Kräfte auch nach ihrer Entstehung gekennzeichnet. Gewichtskraft (Schwerkraft) ent-
steht durch die Massenanziehung zwischen der Masse der Erde und der Masse eines Körpers. Mus-
kelkraft entsteht durch biochemische Prozesse im Muskelgewebe. Reibungskraft hat ihren Ursprung 




Abb. 1.5  Eine senkrecht zu einer Oberfläche A gerichtete Kraft (F1 oder F2) wird je nach ihrer 
Richtung als Druckkraft oder Zugkraft bezeichnet. Eine parallel zur Oberfläche A wirkende Kraft 










 Im dynamischen Fall, d.h. wenn beschleunigte Bewegungen auftreten, müssen Trägheitskräfte 
berücksichtigt werden. Jeder Körper setzt der Beschleunigung einen Widerstand, die Trägheitskraft, 
entgegen. Die Trägheitskraft Ft eines Körpers der Masse m, der eine Beschleunigung a erfährt, be-
trägt 
 
(1.5) t m ( )  F a  
 
Die Trägheitskraft hat den Zahlenwert (Betrag) m · a und ist entgegengesetzt zur Beschleunigung 
gerichtet. Abb. 1.6 veranschaulicht die Wirkung der Trägheitskraft beim Anheben eines Körpers der 
Masse m. Beim Anheben ist die Beschleunigung nach oben gerichtet; folglich ist die Trägheitskraft 
nach unten gerichtet; ihr Betrag ist m·a. Auf die Hand wirkt daher beim Hebevorgang zusätzlich zur 
(immer vorhandenen) Schwerkraft m·g die Trägheitskraft m·a. Der Gegenstand erscheint im Mo-
ment des Anhebens „schwerer“ als beim reinen Halten. 
 
Abb. 1.6  Illustration der Trägheitskraft. Beim Halten der Masse wirkt die Gewichtskraft der Größe 
F = m · g; beim Anheben der Masse mit einer nach oben gerichteten Beschleunigung a wirkt zusätz-
lich die Trägheitskraft m·(-a). Die Hand fühlt insgesamt die nach unten gerichtete Kraft der Größe 
F = m · (g+a). 
 
 Auf analoge Weise macht sich die Trägheitskraft beim Abbremsen (bei negativer Beschleuni-
gung) bemerkbar, beispielsweise beim Auftreffen des menschlichen Körpers auf den Boden nach 
Absprung von einer Mauer oder einem Turngerät. Die Größe der Kraft zwischen Körper und Boden 
während des Abbremsvorgangs wird durch die Größe der Beschleunigung a bestimmt. Um sich 
einen Eindruck von der Größe dieser Kraft zu verschaffen, kann man a näherungsweise als Quotient 
der Geschwindigkeitsänderung v und der Abbremszeit t berechnen  
 
(1.6) a v / t    
 
Diese Näherung setzt voraus, dass die Abbremsung im Zeitintervall t gleichmäßig erfolgt. 
 Bei gegebener Geschwindigkeitsänderung führt eine kurze Abbremszeit zu einer hohen Be-
schleunigung und folglich zu einer hohen Trägheitskraft; eine verlängerte Abbremszeit vermindert 
die Trägheitskraft. Die Verminderung einer Trägheitskraft durch Verlängerung der Abbremszeit, 
F
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und folglich durch Verminderung der Größe der Beschleunigung, wird als Dämpfung bezeichnet. 
Damit in der Praxis eine nennenswerte Dämpfung erreicht wird, muss der Verformungsweg ausrei-
chend groß sein. Beispiele: Trifft eine Person nach dem Absprung von einer Mauer mit gestrecktem 
Bein auf den Boden, so wird die Abbremsung notwendigerweise in kurzer Zeit erfolgen; die Kraft 
zwischen Körper und Fußboden wäre entsprechend groß. Die Vergrößerung der Abbremszeit durch 
Beugen der Knie (Verformung de Körpers) oder der Einsatz eines nachgiebigen, verformbaren Bo-
denbelages vermindern die Höhe der Trägheitskraft. Ein Schuhabsatz geringer Höhe kann sich beim 
Hacken-Auftreffen naturgemäß nur wenig verformen; die Dämpfung der Kraft zwischen Schuh und 
Boden wird daher gering sein, gleich welches Material für den Absatz verwendet wird.  
 In vielen biomechanischen Fragestellungen spielt die Schwerkraft eine wichtige Rolle. Die 
Erdanziehung übt auf jede Masse eine Kraft aus. Die Gewichtskraft F ist stets senkrecht nach unten 
gerichtet; ihre Größe ist gegeben durch 
 
(1.7) F m g   
 
In dieser Formel bezeichnet m die Masse, ausgedrückt in Kilogramm [kg]. g ist eine experimentell 
aus Fall- oder Pendelversuchen ermittelte Zahl, die als Erdbeschleunigung bezeichnet wird. g hat 
den Wert 9,81 [m/s2]. Wenn ein Fehler von 2% keine Rolle spielt (und das ist in der Orthopädischen 
Biomechanik fast immer gegeben), kann man näherungsweise g gleich 10 m/s2 setzen. Eine Masse 
von 1 kg übt folglich eine Gewichtskraft von 1·9,81 kg·m/s2 = 9,81 N, oder abgerundet 1·10 
kg·m/s2 = 10 N aus. Um die Wirkung der Schwerkraft auf einen Körper auf einfache Weise zu be-
schreiben, kann man ersatzweise einen Punkt definieren, den Schwerpunkt, in dem man sich die 
gesamte Masse m des Körpers vereinigt denkt und an dem die Schwerkraft angreift. Zur Berech-
nung der Lage des Schwerpunkts eines flächig oder räumlich ausgedehnten Körpers siehe Kapitel 
11.  
 Zwei Anmerkungen zu Gewichtskräften: a) Umgangssprachlich werden Gewichte üblicher-
weise in Kilogramm angegeben. Dieser Sprachgebrauch ist streng genommen nicht korrekt. In Ki-
logramm [kg] wird die Masse eines Gegenstandes gemessen; seine Gewichtskraft (sein Gewicht) ist 
in Newton [N] anzugeben. Der unpräzise Gebrauch der Fachausdrücke gibt im täglichen Leben kei-
nen Anlass zu Missverständnissen. In biomechanischen Berechnungen muss die Gewichtskraft ei-
ner Masse jedoch stets in Newton (als Produkt m·g) in die Rechnung eingehen. Man würde sonst 
dimensionsmäßig und zahlenmäßig falsche Ergebnisse erhalten. b) g hat die Dimension einer Be-
schleunigung. Liegt ein Gegenstand auf einem Tisch, wirkt auf ihn immer die Gewichtskraft. Wieso 
ist jedoch von einer Beschleunigung nichts zu sehen? Dies liegt daran, dass der Tisch auf die Masse 
eine senkrecht nach oben gerichtete Gegenkraft ausübt. Die nach unten und oben gerichteten Be-
schleunigungen von Gewichtskraft und Gegenkraft heben sich zu Null auf (vgl. auch Abb. 1.3). 
Lässt man hingegen die Masse frei fallen, wirkt keine Gegenkraft. Im freien Fall wird die Masse 
sichtbar beschleunigt. 
 Kräfte sind (wie alle Vektoren) durch Größe und Richtung gekennzeichnet. In dieser Be-
schreibung ist der Ansatzpunkt der Kraft an einem Körper nicht enthalten. Mit anderen Worten: Der 
Ansatzpunkt ist keine „Eigenschaft“ der Kraft. Aus diesem Grunde darf man in grafischen Darstel-
lungen die Vektorpfeile von Kräften jeweils parallel zu sich und in ihrer Längsrichtung beliebig 
verschieben. Dadurch ändern sich weder einzelne Kräfte, noch ändert sich im Fall mehrerer Kräfte 
deren vektorielle Summe.  




 Selbstverständlich hängt die Wirkung einer Kraft auf einen Körper davon ab, an welchem 
Punkt des Körpers die Kraft ansetzt. Um die Wirkung einer Kraft auf einen Körper vollständig zu 
beschreiben, muss zusätzlich zu den Eigenschaften des Vektors (Größe und Richtung) der Ansatz-
punkt angegeben werden. Setzt beispielsweise eine Kraft so an einem freien Körper an, dass ihre 
Wirkungslinie (eine gedachte Gerade in Verlängerung des Vektorpfeils) durch den Schwerpunkt 
des Körpers verläuft, wird der Körper gemäß dem zweiten Newton’schen Gesetz geradlinig be-
schleunigt. Verläuft die Wirkungslinie nicht durch den Schwerpunkt, übt die Kraft zusätzlich ein 
Drehmoment aus. In diesem Fall wird er Körper geradlinig beschleunigt und erfährt zusätzlich eine 
beschleunigte Drehung.  
1.2 Drehmoment 
Das durch eine Kraft erzeugte Drehmoment kann auf unterschiedliche Weise definiert werden, als 
reine Zahl oder als Vektor, siehe auch Kapitel 4. Beschränkt man sich auf die Betrachtung 2-
dimensionaler Anordnungen, beispielsweise eines Gelenks, dessen die Drehachse senkrecht auf der 
Betrachtungsebene steht, so kann das Drehmoment M aus Gründen der Einfachheit als Zahl ange-
sehen werden, die ein positives oder negatives Vorzeichen tragen kann 
 
(1.8) M L F    
 
In dieser Formel bezeichnet F den Betrag der Kraft. L bezeichnet den Betrag des senkrechten Ab-
standes der Wirkungslinie der Kraft F von einem ausgewählten Bezugspunkt. Die Wirkungslinie 
der Kraft ist eine gedachte Gerade in Richtung der Kraft, die durch den Ansatzpunkt der Kraft ver-
läuft. Betrachtet man ein Drehmoment in Bezug auf ein Gelenk, so wird als Bezugspunkt üblicher-
weise der Drehpunkt des Gelenks gewählt. Interessiert man sich für die Verbiegung eines Knochens 
oder eines Implantats durch ein Moment, wird als Bezugspunkt ein Punkt im Knochen oder im Im-
plantat gewählt. In der Orthopädischen Biomechanik wird L oft als „Hebelarm“ bezeichnet, bei-
spielsweise als Hebelarm einer Muskelkraft in Bezug auf die Drehachse eines Gelenks oder als He-
belarm der Bodenreaktionskraft in Bezug auf den Ort einer Fraktur der Tibia. In mathematischer 
Schreibweise, in der senkrechte Striche den Betrag (die positive Größe) eines Vektors bezeichnen, 
kann man auch schreiben 
 
(1.9) M | | | |  L F  
 
 Alternativ kann das Drehmoment als Produkt des Abstands L1 des Angriffspunktes der Kraft 
von der Drehachse, des Sinus des Winkels  zwischen Kraftrichtung und der Verbindungslinie von 
Kraftangriffspunkt und Drehachse, sowie des Betrags der Kraft F angegeben werden  
 
(1.10) 1M L sin F     
 
Dabei ist  der kleinere der beiden Winkel zwischen der Kraftrichtung und der Abstandslinie.  ist 
 90 und der Zahlenwert von sin liegt zwischen 0 und +1. Steht die Abstandslinie senkrecht auf 
der Wirkungslinie der Kraft, ist  = 90 und sin = 1; beide Berechnungsvorschriften des Drehmo-
ments sind identisch. 
 






Abb. 1.7  Drehmoment M der Gewichtskraft der auf der Hand gehaltenen Masse in Bezug auf die 
Drehachse des Ellenbogengelenks im Zentrum des Condylus humeri. Zur Ermittlung des Drehmo-
ments kann entweder der senkrechte Abstand L der Drehachse von der Wirkungslinie der Kraft o-
der der Abstand L1 von der Drehachse bis zum Angriffspunkt der Kraft eingesetzt werden. Im zwei-
ten Fall muss zusätzlich der Sinus des Winkels  zwischen der Abstandslinie L1 und der Wirkungs-
linie der Kraft berücksichtigt werden.  
 
 Abb. 1.7 illustriert die Definition des Drehmoments. In Bezug auf die Drehachse im Zentrum 
des Condylus humeri übt die Gewichtskraft F = m·g der auf der Hand liegenden Masse ein Dreh-
moment der Größe M aus. Bei Benutzung der beiden oben angegebenen Definitionen ergibt sich 
 
(1.11) 1M L F L sin F L m g         
 
L und L1 sind Seite und Grundlinie eines rechtwinkligen Dreiecks; daher ist L = L1 · sin. 
 Wenn man, wie hier angegeben, das Drehmoment als zahlenmäßiges Produkt (und nicht als 
Vektorprodukt, siehe Kapitel 4) der Beträge von Abstand und Kraft definiert, muss zusätzlich eine 
Vorzeichenregel beachtet werden. Bewirkt die Kraft eine Drehung im Sinne einer Rechtsschraube 
(im Uhrzeigersinn), so wird das Drehmoment per Konvention positiv gezählt; bewirkt die Kraft eine 
Drehung im Sinne einer Linksschraube, so erhält das Drehmoment ein negatives Vorzeichen. In 
grafischen Darstellungen wird das so definierte Drehmoment durch einen gekrümmten, in Drehrich-
tung weisenden Pfeil gekennzeichnet. Im Beispiel der Abb. 1.7 bewirkt die Kraft eine Drehung im 
Uhrzeigersinn; das Drehmoment M erhält ein positives Vorzeichen. Es wird darauf hingewiesen, 
dass ein Drehsinn in Uhrzeiger-Drehrichtung, bei der wir das Drehmoment positiv zählen, aus his-
torischen Gründen nicht mit dem Drehsinn der positiven Winkelzählung (entgegen dem Uhrzeiger-
sinn) übereinstimmt. Leider wird dieser Sachverhalt nicht immer beachtet; bei Berechnungen in der 
biomechanischen Literatur resultiert hieraus gelegentlich eine falsche Zuordnung positiver oder 
negativer Vorzeichen. 
  Wie Kräfte sind auch Drehmomente nicht direkt beobachtbar; nur Wirkungen von Drehmo-











bewegung und/oder die Torsions- oder Biegeverformung eines Gegenstandes. Abb. 1.8 illustriert 
die Wirkungen des Drehmoments, Drehbeschleunigung und Verformung in Torsion, an einem tech-
nischen Beispiel. Um das auf einer Achse drehbare Rad sei ein Seil geschlungen. Hängt man an das 
Seil eine Masse m, so wirkt auf das Rad ein Drehmoment der Größe 
 
(1.12) M L m g    
 
Unter der Wirkung des Drehmoments beginnt sich das Rad beschleunigt zu drehen. Stellt man sich 
hingegen vor, das Rad sei auf der Achse nicht drehbar, sondern fest montiert, so würde sich unter 
der Wirkung des Drehmoments L · m · g die Achse in Torsion verformen. Bei einer dünnen Achse 
aus elastischem Material lautet der Zusammenhang zwischen Drehmoment und Torsionsverfor-
mung 
 
(1.13) M c   
 
In dieser Formel bezeichnet  den Winkel der Dreh-Verformung. c ist eine Konstante, die von den 
Materialeigenschaften, der Querschnittform und der Länge der Achse abhängt. (Diese Formel ist 




Abb. 1.8  Illustration der Wirkungen eines Drehmoments M: Drehbeschleunigung und Torsionsver-
formung. Unter dem Einfluss der Gewichtskraft an dem über das Rad geschlungenen Seil beginnt 
sich das Rad beschleunigt zu drehen. Ist das Rad fest (nicht drehbar) montiert, verformt sich unter 
der Wirkung des Drehmoments M die Achse in Torsion. 
 
 Abb. 1.9 illustriert eine Situation, in der es zu einer Torsionsverformung der unteren Extremi-
tät kommen kann. Trifft der Ski auf ein Hindernis, so erzeugt eine von der Seite her im Abstand L  
von der Längsachse des Beins einwirkende Kraft F ein Drehmoment der Größe L · F. Da das Bein 









lenk sowie im Kniegelenk nur eine sehr geringe Rotationsbewegung möglich ist, resultiert letztend- 
lich eine Torsionsverformung von Tibia und Femur. Bei Überschreiten eines oberen Grenzwerts des 
Drehmoments erfolgt ein Riss der Bänder des Kniegelenks oder ein Torsionsbruch des Knochens. 
 
 
Abb. 1.9  Eine seitlich auf den Ski im Abstand L von der Längsachse des Beins ausgeübte Kraft übt 
ein Drehmoment der Größe L · F auf das Bein aus. Das Bein wird zunächst beschleunigt um seine 
Längsachse verdreht. Ist die Grenze des Bewegungsumfangs erreicht, werden Unter- und Ober-
schenkel in Torsion verformt. 
 
 Der Zusammenhang zwischen Drehmoment M und beschleunigter Drehbewegung lautet 
 
(1.14) M J   
 
 bezeichnet die Winkelbeschleunigung. Winkel sind dimensionslose Größen. Sie werden in Grad 
oder Radiant gemessen. Eine volle Umdrehung von 360° entspricht einem Winkel von 2· Radiant 
( = 3,14159); 1 Radiant entspricht folglich einem Winkel von 57,2958 Grad. Die Winkelge-
schwindigkeit  ist der pro Sekunde zurückgelegte Drehwinkel. Sie wird in den Einheiten Radiant 
oder Grad pro Sekunde [1/s] gemessen. Die Winkelbeschleunigung  ist die zeitliche Änderung der 
Winkelgeschwindigkeit . Ihre Maßeinheit ist Radiant oder Grad pro Sekunde zum Quadrat [1/s2]. 
Analog zur Definition der Trägheitskraft wird die Größe 
 
(1.15) tM J ( )    
 
als Trägheitsdrehmoment bezeichnet. Das Trägheitsdrehmoment beschreibt den Widerstand, den 
ein Körper einer beschleunigten Drehung entgegensetzt. Das Trägheitsdrehmoment hat den Betrag 
J·; das Minuszeichen gibt an, dass es dem beschleunigenden Drehmoment entgegengesetzt gerich-
tet ist. J bezeichnet das Trägheitsmoment des sich um eine Achse drehenden Körpers. Das Träg-
heitsmoment hängt von der Anordnung der Masse des Körpers in Bezug auf die Drehachse ab. Ein 
einzelner Massenpunkt mit Masse m im Abstand L von der Drehachse hat das Trägheitsmoment 
m·L2. Zur Ermittlung von Trägheitsmomenten flächig oder räumlich ausgedehnter Körper siehe 
Kapitel 11.  
 Kräfte bewirken nicht nur Drehmomente, sondern jeweils auch eine lineare Beschleunigung. 
Die Beschleunigung ist nach dem zweiten Newton’schen Gesetz durch die Größe der wirkenden 
L
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Kraft F und die Masse m der Anordnung gegeben. Wirken hingegen zwei gleich große, entgegenge-
setzt gerichtete, an unterschiedlichen Punkten ansetzende Kräfte auf einen Gegenstand, so wird ein  
Drehmoment erzeugt, während die Summe der Kräfte auf den Körper gleich Null ist. Man spricht in 
einem solchen Fall zur Verdeutlichung von einem „reinen“ Drehmoment. Abb. 1.10 illustriert dies 
am Beispiel eines drehbar gelagerten Balkens, an dem ein Kräftepaar angreift. Bezogen auf den 
Drehpunkt des Balkens ist das ausgeübte Drehmoment M gleich der Summe der Drehmomente der 
beiden einzelnen Kräfte  
 
(1.16) M 2 L F    
 
Der Bezugspunkt ist jedoch frei wählbar. Würde man in Abb. 1.10 das linke Ende des Balkens als 
Bezugspunkt wählen, so ergäbe sich für das Drehmoment 
 
(1.17) M 0 F 2 L F 2 L F         
 
Die Wahl irgendeines Punktes außerhalb des Balkens würde zum gleichen Ergebnis führen. Wegen 
dieser Unabhängigkeit vom Bezugspunkt spricht man von einem „freien“ Drehmoment. Eine Kraft 
F, die im Abstand L vom Drehpunkt auf einen Gegenstand einwirkt (Abb. 1.11), kann durch ein 
reines Drehmoment 2·(L·1/2 F) = L·F und eine im Drehpunkt angreifende Kraft F ersetzt werden. 
Diese Ersetzung ist von Vorteil, wenn man die Beschleunigung der gesamten Anordnung durch die 




Abb. 1.10  Wirken zwei gleich große, entgegengesetzt gerichtete Kräfte auf einen Körper, so ist die 
Summe der einwirkenden Kräfte gleich Null. Wenn die Kräfte nicht am gleichen Punkt ansetzen und 
nicht in einer Linie liegen, bewirkt das Kräftepaar ein Drehmoment. Im dargestellten Beispiel hat 
das Drehmoment die Größe 2 · L · F. 
 
 Hat man es mit Gegenständen zu tun, deren Länge groß gegenüber ihren Querschnittsabmes-
sungen ist, beispielsweise mit Balken oder langen Röhrenknochen, so tragen Drehmomente, die in 
bestimmten Richtungen auf einen solchen Gegenstand einwirken, spezielle Bezeichnungen. Ein 
Drehmoment, das einen solchen Gegenstand um seine Längsachse zu verdrillen sucht, wird Torsi-
onsmoment genannt. Ein Drehmoment, das einen solchen Gegenstand zu verbiegen sucht, wird 
Biegemoment genannt.  
 Eine an einem Punkt eines Körpers angreifende Kraft kann gleichzeitig Biege- und Torsions-








festigten, abgewinkelten Balkens (Abb. 1.12) übt die Kraft F auf den Balkenteil a ein Biegemoment 
und auf den Balkenteil b ein Biegemoment sowie ein Torsionsmoment aus. Gemäß der Definition  
 
 
Abb. 1.11  Eine einzelne, im Abstand L von der Drehachse wirkende Kraft kann ersetzt werden 
durch ein reines Drehmoment der Größe L · F und eine an der Drehachse ansetzende Kraft F. In 
beiden Fällen wirken eine Kraft F und ein Drehmoment L · F; beide mechanischen Belastungszu-
stände sind identisch. 
 
des Drehmoments nimmt das Biegemoment auf den Balkenteil a mit zunehmendem Abstand vom 
Kraftangriffspunkt zu. Das Gleiche gilt für das Biegemoment auf den Balkenteil b; das höchste 
Biegemoment im Balkenteil b wird an der Befestigungsstelle erreicht (der Abstand vom Angriffs-
punkt der Kraft ist hier am größten). Das Torsionsmoment ist hingegen im gesamten Balkenteil b 
gleich groß (der Abstand der Kraft vom Balken ist hier konstant). In Bezug auf die Stirnfläche A 
und auf alle weiteren Querschnittsflächen des Balkens (auch auf die Befestigungsfläche) wirkt eine 
Scherkraft der Größe F. Die gesamte Anordnung von Balken und Wand wird durch die Kraft F 
senkrecht nach unten beschleunigt und im Sinn einer Rechtsschraube beschleunigt verdreht. Dass 
Wand und Balken stehen bleiben und sich nicht beschleunigt fortbewegen, verdankt man einer ent-
gegengesetzt zu F vom Erdboden auf die Wand wirkenden Kraft und einem entgegengesetzt gerich-
teten, vom Erdboden auf die Wand wirkenden Drehmoment. 
 
Abb. 1.12  Die Kraft F übt unterschiedliche Drehmomente auf die einzelnen Abschnitte des abge-
winkelten Balkens aus. Auf Abschnitt a wirkt ein Biegemoment; auf Abschnitt b wirken ein Biege- 















 Greift eine Kraft an einem Körper an, kann man das Drehmoment dieser Kraft in Bezug auf 
jeden beliebigen Punkt innerhalb oder außerhalb des Körpers angeben. Welcher Bezugspunkt in 
sinnvoller Weise gewählt wird, hängt von der Aufgabenstellung ab. Hierzu vier Beispiele:   
 a) Um Informationen über Muskelkräfte und Gelenkbelastungen zu erhalten, wählt man den 
Drehpunkt eines Gelenks als Bezugspunkt. Abb. 1.13 zeigt dieses Vorgehen am Beispiel des Ellen-
bogengelenks. In Bezug auf den Drehpunkt im Zentrum der Kondyle des Humerus beträgt das 
Drehmoment der Last F  L1  F; das Drehmoment der Muskelkraft B des Bizeps beträgt – L2  B 
(Minuszeichen wegen der Vorzeichenregel für Drehmomente); das Drehmoment der Gelenkkraft G 
ist Null, da die Gelenkkraft durch den Drehpunkt verläuft (ihr Hebelarm ist gleich Null). Kennt man 
die genaue Lage der Drehachse eines Gelenks nicht, wählt man näherungsweise als Bezug einen 
Punkt im Zentrum der Gelenkfläche. 
 
Abb. 1.13 Bei der Berechnung von Gelenkkräften wählt man praktischerweise den Drehpunkt des 
Gelenks als Bezugspunkt für die Drehmomente der Last F und der Muskelkraft B. Bei dieser Wahl 
ist das Drehmoment der Gelenkkraft G gleich Null; es muss folglich bei der Bildung der Summe der 
Drehmomente nicht berücksichtigt werden. 
 
Abb. 1.14 Interessiert man sich für das durch die Last F auf die Knochen ausgeübte Biegemoment, 
wählt man als Bezug einen Punkt im Knochen. 
 
 b) Möchte man die Biegebeanspruchung der Knochen des Unterarms untersuchen (Abb. 
1.14), wählt man einen Bezugspunkt im Knochen, beispielsweise im Abstand L3 vom Kraftan-
griffspunkt. Auf die Knochen wirkt an dieser Stelle das Drehmoment L3  F. Das Drehmoment ver-
biegt Humerus und Ulna nach unten. Das Gleichgewicht wird hier durch die Zug- und Druckspan-














Abb. 1.15 Interessiert man sich für das Drehmoment der Bodenreaktionskraft F auf das Kniegelenk, 
bezieht man sich beim physiologischen Gelenk auf seine Drehachse (voller Kreis) und beim poly-
zentrischen Gelenk einer Prothese auf dessen momentane Drehachse (offener Kreis).  
 
 c) Um herauszufinden, auf welche Weise Personen mit einer Prothese des Kniegelenks in der 
Phase des Hacken-Auftreffens sicher auftreten können, betrachtet man das Drehmoment der Kraft F 
vom Fußboden auf den Fuß (Bodenreaktionskraft) in Bezug auf die Drehachse des Kniegelenks. In 
der Phase des Hacken-Auftreffens (Abb. 1.15) wird in Bezug auf die Achse des Kniegelenks ein 
Drehmoment L1 F erzeugt, welches das Knie zu beugen trachtet. Im Gleichgewicht erzeugen die 
Strecker des Kniegelenks ein gleich großes, entgegengesetzt gerichtetes Drehmoment. Wird nach 
einer Amputation im Oberschenkel das Kniegelenk durch eine Prothese ersetzt, sind keine Muskeln 
verfügbar, die das Gleichgewicht herstellen können. Ohne Gegenmaßnahmen würde sich das Knie 
in der Phase des Hacken-Auftreffens beugen und die Person würde stürzen. Daher muss das Gelenk 
der Prothese in dieser Phase blockiert werden. Zu diesem Ziel kann man in der Prothese an Stelle 
eines einfachen Scharniergelenks ein Getriebe einbauen, das die momentane Drehachse der Prothe-
se nach dorsal verlagert (polyzentrisches Gelenk). In der Phase des Hacken-Auftreffens wirkt jetzt 
das Drehmoment  -L2  F (Minuszeichen wegen der Vorzeichenregel für Drehmomente). Dieses 
Drehmoment wirkt in Richtung der Streckung des Knies. Es bewegt das distale Segment der Pro-
these in die Endstellung der Streckung und gewährleistet damit die Standsicherheit. Alternativ kann 
eine elektronisch gesteuerte Prothese eingesetzt werden, die die Phase des Hacken-Auftreffens 












Abb. 1.16 Verlaufen die Wirkungslinien aller einwirkenden Kräfte durch einen Punkt, so ist die 
Summe der Drehmomente in Bezug auf diesen Punkt gleich Null. Begründung: Die Hebelarme in 
Bezug auf diesen Punkt sind gleich Null. Besteht mechanisches Gleichgewicht, so gilt allgemein: 
Die Summe der Drehmomente ist in Bezug auf jeden beliebigen Punkt gleich Null.  
 
 d) Mechanisches Gleichgewicht besteht, wenn die Summe aller Kräfte und die Summe aller 
Drehmomente gleich Null ist, vgl. Kapitel 12. Im Zustand des Gleichgewichts (und nur hier) ist es  
gleichgültig, in Bezug auf welchen Punkt die Summe der Drehmomente berechnet wird. Dieser Satz 
der Mechanik kann gelegentlich genutzt werden um auf einfache Weise zu prüfen, ob in einer be-
stimmten Anordnung das Gleichgewicht der Drehmomente erfüllt ist. Als Beispiel zeigt Abb. 1.16 
eine Übung, in der der Quadrizeps isometrisch angespannt werden soll. Auf den Unterschenkel 
wirkt Kraft F2 der Patellarsehne (angespannt durch den Quadrizeps) und die femoro-tibiale Kraft 
F1. Eine äußere Kraft F3 wirkt einer Streckung des Unterschenkels entgegen. In Abb. 1.16 setzt die 
äußere Kraft F3 so an, dass ihre Wirkungslinie durch den Punkt P verläuft, in dem sich die Wir-
kungslinien der Kräfte F1 und F2 schneiden. Man kann sofort schließen, dass die Summe der Dreh-
momente aller drei Kräfte gleich Null ist. Der Grund: Ihre Hebelarme in Bezug auf den Punkt P 
sind gleich Null und daher sind auch die Drehmomente und ihre Summe gleich Null. Nach dem 
oben genannten Satz ist das Gleichgewicht der Drehmomente nicht nur in Bezug auf den Punkt P 
erfüllt, sondern auch in Bezug auf jeden beliebigen anderen Punkt, beispielsweise auch in Bezug 
auf den Drehpunkt des Kniegelenks. 
1.3 Druck 
Druck beschreibt im Detail, wie eine Kraft von einem Körper durch eine Grenzfläche auf einen an-
deren Körper übertragen wird. Druck ist definiert als senkrecht durch eine Fläche hindurchtretende 
Kraft, geteilt durch die Fläche 
 













In dieser Formel wird die Kraft F in Newton und die Fläche A in Quadratmetern ausgedrückt. Die 
Maßeinheit des Drucks [N/m2] trägt den Namen Pascal [Pa]. Die Begriffe Druck und Druckspan-
nung haben die gleiche Bedeutung. 
 
 
Abb. 1.17  Druck p ist definiert als senkrecht durch eine Fläche hindurchtretende Kraft F geteilt 
durch die Fläche A. In einfachen Anordnungen kann der Druck mit Hilfe der Definition direkt be-
rechnet werden. Bei ebenen Kontaktflächen zwischen starren Körpern ist p = F/A. Bei gleicher 
Kraft führt in einer solchen Anordnung eine Vergrößerung der Kontaktfläche zu einem kleineren 
Druck. 
 
 In einfachen Fällen ist es möglich, aus der Definition des Drucks den Druck direkt zu berech-
nen. Liegt ein starrer Körper mit ebener Grundfläche der Größe A auf einer ebenen Unterlage auf 
(Abb. 1.17), so darf man annehmen, dass der Druck über der gesamten Auflagefläche gleich groß 
ist. Bei Belastung mit einer senkrecht zur Unterlage gerichteten Kraft F berechnet sich der Druck zu 
F/A. Vergrößert man bei gleich bleibender Kraft die Auflagefläche, so sinkt der Druck umgekehrt 
proportional zur Fläche ab. Legt man jedoch in Gedanken einen kleinen Kieselstein zwischen den 
Körper und die Unterlage, so ändert sich die Kraftübertragung völlig. Druck wird nur noch von ei-
ner Kante des Körpers und dem Stein ausgeübt. Die Definition des Drucks (Kraft/Fläche) ist nach 
wie vor richtig, aber die Höhe des Drucks ist nicht gleich F/A. 
 Zwischen dem menschlichen Körper und der äußeren Umgebung, oder zwischen Knochen, 
die im Körper in einem Gelenk aufeinander treffen, findet man selten ebene Kontaktflächen. Und 
selbst dann, wenn ebene Kontaktflächen vorhanden sind, wie zwischen Fuß und Fußboden (Abb. 
1.18), oder zwischen der dünnen Iso-Matte eines schlafenden Campers und dem Boden, lehrt die 
Erfahrung, dass der Druck nicht an jeder Stelle der Kontaktfläche gleich groß ist. Ist der Druck auf 
einer Kontaktfläche nicht überall gleich groß, spricht man von einer Druckverteilung.  Der Anteil 
dF der insgesamt einwirkenden Kraft, der durch jedes einzelne Flächenstück dA der  Kontaktfläche 
übertragen wird, der Druck dF/dA auf jedem Flächenstück dA, ist von Ort zu Ort verschieden. Im 
Fall des Fußes (Abb. 1.18) oder des schlafenden Campers ist klar, warum der Druck nicht an jeder 
Stelle gleich groß ist. Die Druckverteilung wird durch die Architektur des Skeletts und die Unterfüt-
terung durch weiche Gewebe unterschiedlicher Dicke und unterschiedlicher mechanischer Eigen-












Abb. 1.18  Auch bei ebener Kontaktfläche zwischen Fuß und Fußboden ist der Druck p = dF/dA 
nicht an jeder Stelle der Kontaktfläche gleich groß. Es besteht eine Druckverteilung. Die Maxima 
und Minima des Drucks sind durch die Architektur der harten und weichen Gewebe des Fußes be-
stimmt. Der mittlere Druck  zwischen Fuß und Fußboden beträgt F/A. 
 
 Die Berechnung einer Druckverteilung, wie beispielsweise unter der Fußsohle, ist oftmals nur 
mit Hilfe komplizierter Verfahren und auch dann nur näherungsweise möglich. Es gibt jedoch eine 
einfache Formel, mit deren Hilfe man sich einen Eindruck von der Größenordnung des auftretenden 
Drucks verschaffen kann. Als mittlerer Druck wird der Mittelwert des Drucks über einer Kontakt-
fläche bezeichnet. Der mittlere Druck pmittel berechnet sich exakt als Quotient der wirkenden  Kraft 
F und der projizierten Fläche Aproj 
 
(1.19) mittel projp F / A  
 
Die projizierte Fläche ist die Fläche, die gesehen wird, wenn man aus der Richtung der Kraft auf die 
Kontaktfläche blickt.  
 Die Formel zur Berechnung des mittleren Drucks ist für viele Fragestellungen der Biomecha-
nik von praktischer Wichtigkeit. Bei Kenntnis des mittleren Drucks weiß man, dass der Druck an 
einigen Stellen der Kontaktfläche höher, an anderen Stellen niedriger als der mittlere Druck sein 
wird. Die Formel zur Berechnung des mittleren Drucks beinhaltet ferner, dass sich der mittlere 
Druck proportional zur Kraft erhöht oder vermindert. Gelingt es beispielsweise, durch eine Ände-
rung der Körperhaltung oder eine Verminderung äußerer Lasten die Druckkraft zwischen den in 
einem Gelenk aufeinander treffenden Knochen zu vermindern, so vermindert sich der Druck auf der 
Gelenkoberfläche um den gleichen Prozentsatz. (Voraussetzung für diese Aussage ist, dass sich die 
Druck übertragende Fläche des Gelenks nicht ändert; dies ist oft in guter Näherung erfüllt.) Umge-
kehrt führt eine Vergrößerung der Druck übertragenden Fläche stets zu einer Verminderung des 
mittleren Drucks. Diesen Effekt nutzt man beispielsweise in der Krankenpflege, indem man Patien-
ten auf einer verformbaren Unterlage weich bettet, damit als Folge der Vergrößerung der Auflage-
fläche empfindliche Hautpartien geringer auf Druck beansprucht werden. 
  Im Beispiel der Abbildung 1.18 ist die projizierte Fläche gleich der Kontaktfläche des Fußes 
mit dem Boden. Beim symmetrischen Stehen auf zwei Beinen wäre für F die Größe der halben Ge-









1p Körpergewicht / Umrissfläche des Fußes
2
   
 
Mit den Annahmen einer Körpermasse von 60 kg und einer angenommenen Fläche des Fußes von 
160 cm2 erhält man  
 
(1.21) 2mittel
1p 60 10 / 0,016 N / m 18750 Pa
2
     
 
Umgerechnet in die gebräuchliche Einheit zur Messung des Blutdrucks (geteilt durch rund 133) 
ergibt sich  
 
(1.22) mittelp 18750 /133 entsprechend 141 mm Hg  
 
Dieser Druck ist höher als der Blutdruck in den Arterien der Haut der Fußsohle, der im Stehen zwi-
schen 110 und 130 mm Hg liegt. 
 
Abb. 1.19 Auf der Oberfläche des durch die Kraft H belasteten Hüftkopfes besteht eine Druckvertei-
lung. Der mittlere Druck ist gleich dem Betrag der Kraft H geteilt durch die projizierte Fläche des 
Gelenks. Diese Fläche ist ein Kreis mit dem Durchmesser des Hüftkopfes. 
 
 Abb. 1.19 zeigt ein Beispiel für die Abschätzung des Drucks auf Gelenkoberflächen. Die Ab-
bildung zeigt ein mit der Kraft H belastetes Hüftgelenk und die mit Hilfe von Modellannahmen 
berechnete Druckverteilung auf der Gelenkoberfläche. Den mittleren Druck erhält man, wenn man 
den Betrag der Kraft H durch die projizierte Fläche des Gelenks dividiert. In diesem Fall ist die pro-
jizierte Fläche ein Kreis senkrecht zu H mit dem Durchmesser des Hüftkopfes.  
 Wirkt zwischen zwei Körpern die Kraft F, und besteht auf der Kontaktfläche lediglich Druck-
, aber keine Zug- oder Scherspannung, gibt es eine mathematische Beziehung zwischen der Kraft 
und dem über der Kontaktfläche verteilten Druck. Denkt man sich die Fläche in kleine Flächenele-
mente Ai aufgeteilt, so ist aus Gründen des mechanischen Gleichgewichts die Kraft gleich der 










(1.23) i i ip d   F F A  
 
In dieser Formel ist pi der auf dem Flächenstück dAi herrschende Druck. Die Schreibweise pi  dAi 
zeigt an, dass die Einzelkräfte Vektoren sind. Sie haben  jeweils die Größe pi  dAi; ihre Richtung ist 
senkrecht (normal) zur Ausrichtung des jeweiligen Flächenstücks dAi. Im Fall einer kontinuierli-
chen Druckverteilung ist die Summe durch das Flächenintegral  pdA zu ersetzen. Ist im Sonderfall 
die Kontaktfläche eben und senkrecht zur Kraft F ausgerichtet, so weisen alle Teilkräfte Fi in glei-
che Richtung. Dann gilt für den Betrag der Kraft F 
 
(1.24) i i iF F p dA     
 
Dies ist beispielsweise für die Druckverteilung unter dem Fuß beim Stand auf ebenem Boden gege-
ben. Misst man die Druckverteilung mit Hilfe einer Druck-Messmatte, so ist die Summe des Pro-
dukts der Flächenelemente der Matte mit ihren jeweiligen Druckwerten gleich der Körpergewichts-
kraft. 
  Der Druck zwischen dem Stumpf einer Gliedmaße und dem Prothesenschaft ist nicht an jeder 
Stelle gleich groß; auch hier besteht eine Druckverteilung. Der obige Zusammenhang zwischen 
Druck und Kraft gilt hier jedoch nicht, da der Stumpf nicht nur Druck auf den Schaft ausübt, son-
dern auch durch Reibung an der Innenwand des Schafts haftet. Mit anderen Worten, die Kraft zwi-
schen Stumpf und Schaft wird nicht allein durch Druck, sondern auch durch Scherspannung über-
tragen. Die Kraft zwischen Stumpf und Schaft ist gleich der Summe (oder dem Integral) der Druck-
kräfte und der Scherkräfte erstreckt über alle Flächenelemente der Kontaktfläche. Die Kraft weist 
im Allgemeinen nicht senkrecht auf die Innenseite des Prothesenschaftes.  
 Auch auf der Fußsohle können zusätzlich zum Druck Scherspannungen bestehen. Beim Ge-
hen ist dies in den Phasen des Hacken-Auftreffens und Zehen-Abstoßens der Fall. Beim Hacken-
Auftreffen wirkt eine parallel zum Boden und entgegen der Gangrichtung weisende Scherkraft auf 
den Fuß. Diese Kraft bremst den Körper ab. Sie erzeugt Scherspannungen in der Haut der Sohle. 
Die Gesamt-Kraft vom Boden auf den Fuß weist in dieser Phase schräg nach rückwärts. In der Pha-
se des Zehen-Abstoßens kehrt die Scherkraft ihr Vorzeichen um. Jetzt beschleunigt sie den Körper. 
Die Gesamt-Kraft vom Boden auf den Fuß weist jetzt schräg nach vorn. Druckverteilungen zwi-
schen Stumpf und Schaft oder zwischen Fuß und Boden lassen sich mit Hilfe von Druck-
Messmatten bestimmen. Leider gibt es derzeit noch kein für die Bestimmung einer Verteilung von 
Scherspannungen geeignetes Messverfahren. Über die Höhe und die Verteilung von Scherspannun-
gen und damit über ihre Auswirkungen auf die Haut der Fußsohle oder des Amputationsstumpfes ist 
daher wenig bekannt. 
 Im Gegensatz zu festen Körpern sind die Moleküle von Flüssigkeiten oder Gasen praktisch 
frei gegeneinander beweglich. In einem vorgegebenen Gefäß füllt eine Flüssigkeit ein bestimmtes 
Volumen aus. Ein Gas dehnt sich über den gesamten Raum des Gefäßes aus, da zwischen seinen 
Molekülen kein Zusammenhalt besteht. Aus der freien Verschiebbarkeit der Moleküle folgt, dass 
die Kraft, die Flüssigkeiten oder Gase in ruhendem Zustand auf die Wand des Gefäßes ausüben,  
immer senkrecht zur Wandoberfläche gerichtet ist. Wäre eine Komponente der Kraft parallel zur 
Wand (eine Scherkraft) vorhanden, würden sich die Flüssigkeit oder das Gas so lange bewegen, bis 
die Scherkraft gleich Null wird. Aus der Feststellung, dass die Kraft in Flüssigkeiten und Gasen 




immer senkrecht auf  begrenzende Flächen gerichtet ist folgt, dass der an einem Punkt im Inneren 
eines Flüssigkeits- oder Gasvolumens messbare Druck in jeder Richtung gleich ist. 
 Ohne Berücksichtigung der Schwerkraft wäre der Druck innerhalb eines Flüssigkeits- oder 
Gasvolumens an jedem Punkt gleich. Berücksichtigt man die Schwerkraft, so hängt der Druck zu-
sätzlich von der Gewichtskraft der Flüssigkeits- oder Gasmenge senkrecht oberhalb des Messortes 
ab. Beispiele: (a) Der Luftdruck am Erdboden ist gleich der Gewichtskraft der Luft in einer senk-
rechten, vom Erdboden bis in den luftleeren Raum reichenden Säule, geteilt durch die Querschnitts-
fläche der Säule. (b) Der Druck am Fuß einer Quecksilbersäule ist gleich der senkrechten Höhe der 
Säule multipliziert mit dem spezifischen Gewicht von Quecksilber, geteilt durch den Querschnitt 
der Säule. Im medizinischen Sprachgebrauch wird dieser Druck in der Einheit „mm Quecksilber-
säule“ oder „mm Hg“ angegeben. Das ist genau genommen nicht die richtige Dimension; korrekt 
wäre es, den Druck in Pascal anzugeben. (1 mm Hg entspricht rund 133 Pa.)  (c) Die Schwerkraft 
ist dafür verantwortlich, dass im aufrechten Stand (im Gegensatz zum Liegen) der arterielle Blut-
druck im Bereich der Füße erheblich höher ist als im Bereich des Herzens.  
 Ist der Innenraum eines Zylinders mit beweglichem Kolben durch ein offenes Rohr mit dem 
Außenraum verbunden, wirkt auf seine Wände und die Kolbenflächen außen und innen der gleiche 
Luftdruck. Pumpt man aus dem Innenraum einen Teil der Luft ab, so vermindert sich der Innen-
druck. Auf den beweglichen Kolben wirkt jetzt die Kraft 
 
(1.25) F p A    
 
In dieser Formel ist p die Druckdifferenz außen gegen innen und A ist die Fläche des Kolbens. 
Diese Kraft drückt den Kolben in den Zylinder. In der Prothetik erreicht man mit Hilfe dieses Ef-
fekts die Fixierung eines Stumpfes in einem Prothesenschaft. Der Stumpf wird in den Schaft einge-
führt. Dabei wird die Luft aus dem Ende des Schafts über ein Ventil verdrängt oder abgepumpt. Der 
entstandene Unterdruck bewirkt eine Kraft, die den Stumpf in den Schaft hineinzieht. Zum Lösen 
der Verbindung wird das Ventil geöffnet, um den Unterdruck aufzuheben. 
 Im menschlichen Körper können weiche, verformbare Gewebe zwischen Gelenkpartnern in 
Bezug auf die Druckverteilung auf Gelenkoberflächen eine ähnliche Wirkung wie eine zwischenge-
lagerte Flüssigkeitsschicht haben. Wenn in ihrer Form inkongruente Knochen in Gelenken aufei-
nander treffen, würde sich an den Berührungspunkten ein hoher Druck ausbilden. Ein leicht ver-
formbares Material zwischen den Gelenkpartnern vergrößert die Fläche für die Kraftübertragung 
und bewirkt zugleich eine angenähert gleichmäßige Verteilung des Drucks. Beispiele sind die Me-
nisci zwischen Femur und Tibia und die Bandscheiben zwischen den Wirbelkörpern, die jeweils für 
eine nahezu gleichmäßige Verteilung des Drucks auf dem Tibiaplateau und auf der Wirbelkörper-
Endplatte sorgen. 
1.3.1  Zentrum des Drucks 
Besteht auf einer Kontaktfläche eine Druckverteilung, wie beispielsweise zwischen Fußsohle und 
Boden, betrachtet man in bestimmten Anwendungen aus Gründen der Einfachheit nicht die Druck-
verteilung im Detail, sondern eine aus der Druckverteilung abgeleitete Größe: das so genannte Zent-
rum des Drucks. Das Zentrum des Drucks ist definiert als der Ansatzpunkt derjenigen Kraft Fz, die 
die gleiche mechanische Wirkung ausübt, wie die Gesamtheit der über die Kontaktfläche übertrage-
nen Druckkräfte. Nachfolgend wird die Bestimmung der Lage des Zentrums des Drucks am Bei-




spiel der Druckverteilung zwischen Fuß und Boden erläutert. Analoge Formeln gelten für die Be-
stimmung der Lage des Zentrums des Drucks zwischen Sitzfläche und Sitz, wenn beispielsweise die 
Haltungskontrolle im Sitzen untersucht werden soll. 
 
 
Abb. 1.20  Bestimmung des Zentrums des Drucks xc, yc aus der gemessenen Druckverteilung über 
der Kontaktfläche des Fußes oder aus den Messwerten der Kraftaufnehmer R1 bis R4 einer Kraft-
messplattform 
 
 Der Ersatz der Wirkung einer Druckverteilung durch die Wirkung einer einzigen Kraft ist 
immer dann möglich, wenn man an der lokalen Wirkung des Drucks nicht interessiert ist, sondern 
lediglich an der Wirkung der durch die Kontaktfläche übertragenen Kraft auf den gesamten Körper. 
Damit die Ersetzung den mechanischen Zustand insgesamt nicht ändert, müssen zwei Bedingungen 
erfüllt sein: (a) Die senkrecht auf der Kontaktfläche stehende Komponente Fz der Kraft F muss 
gleich der Summe der Druckkräfte sein, die durch Kontaktfläche übertragen werden. (b) Das Dreh-
moment der Kraft Fz in Bezug auf die Achsen eines xy-Koordinatensystems muss gleich dem 
Drehmoment sein, das die durch die Flächenelemente Ai übertragenen Kräfte Fzi=Aipi in Bezug auf 
diese Achsen ausüben. Auf die Lage des Ursprungs und die Orientierung des Koordinatensystems 
kommt es dabei nicht an. 
 Bei Messung einer Druckverteilung mit Hilfe einer Druckmessmatte (Abb. 1.20) wirkt auf 
jedem Flächenelement Ai mit den Koordinaten xi,yi (i=1, ..., n) der Druck pi. Folglich wird durch 
jedes Flächenelement eine Kraft Fzi = pi  Ai übertragen. Der Betrag der gesuchten Kraft Fz ist gleich 
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In Bezug auf die x- und y-Achse eines Koordinatensystems muss die Summe der Drehmomente der 
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Der Ansatzpunkt xc,yc der Kraft Fz wird als „Zentrum des Drucks“ bezeichnet. Bei praktischen An-
wendungen werden die Messwerte pi einer Druckmessmatte in einen Rechner ausgelesen; die Flä-
chen Ai der einzelnen Aufnehmer und ihre Koordinaten xi,yi sind aus der Konstruktion der Matte 
oder der Einlegesohle bekannt. Ein Rechenprogramm bestimmt Fz und anschließend xc,yc. 
 Alternativ kann zur Lagebestimmung des Zentrums des Drucks eine Kraftmessplattform be-
nutzt werden (Abb. 1.20). Eine Kraftmessplattform ist eine rechteckige, starre Platte, unter deren 
Ecken 4 Kraftaufnehmer (elektronische Bauteile zur Messung von Kräften) montiert sind. Steht 
eine Person auf einer Kraftmessplattform, so wird die vom Boden wirkende Kraft über die vier an 
den Ecken der Plattform befindlichen Kraftaufnehmer auf die Plattform und von dort auf die Füße 
übertragen. C und D seien die Seitenlängen des Rechtecks, auf dessen Ecken die 4 Kraftaufnehmer 
liegen. R1, R2, R3, R4 seien die von den Aufnehmern 1 bis 4 gemessenen, in z-Richtung weisenden 
Kraftkomponenten. Ohne die mechanische Anordnung zu ändern darf man die 4 Kräfte R1, R2, R3, 
R4 durch eine einzige, im Punkt xc,yc (dem Zentrum des Drucks) angreifende Kraft Fz ersetzen. 
 Der Betrag der Kraft Fz ist gleich der Summe der von den 4 Aufnehmern gemessenen Kräfte 
 
(1.29) z 1 2 3 4F R R R R     
 
Bezogen auf die y- und x-Achse des Koordinatensystems in Abb. 1.20 muss das Drehmoment der 
Kraft Fz so groß sein, wie die Summe der Drehmomente der Kräfte R1 bis R4  
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R1 und R3 haben in Bezug auf die y-Achse und R1 und R2 haben in Bezug auf die x-Achse die He-
belarme Null und tragen daher nicht zur Summe der Drehmomente auf den rechten Seiten der vor-
stehenden Gleichungen bei. Mit Fz = R1 + R2 + R3 + R4 lässt sich der Ansatzpunkt xc,yc der Kraft Fz 
berechnen 
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Der auf diese Weise ermittelte Punkt xc,yc wird als „Zentrum des Drucks“ bezeichnet, ungeachtet 
der Tatsache, dass zu seiner Ermittlung nicht auf irgendeine Druckverteilung Bezug genommen 
wurde. Er stimmt mit dem Zentrum des Drucks überein, dessen Lage man mit Hilfe einer auf der 
Kraftmessplattform ausgelegten Druckmessmatte ermitteln würde. 
1.4 Mechanische Spannung 
Wirkt eine Kraft auf einen Körper, so beobachtet man eine Verformung in Richtung der einwirken-
den Kraft (Abb. 1.21). Zug- oder Druckkraft dehnen oder stauchen den Körper; eine Scherkraft be-
wirkt eine Winkelverformung. Durch die Verformung ändern die Atome und Moleküle ihre relati-
ven Abstände. Aufgrund elektrischer Anziehung und Abstoßung entstehen innere Kräfte, die der 
äußeren Kraft entgegenwirken und ihr das Gleichgewicht halten.  
 
Abb. 1.21  Eine Kraft verursacht eine Verformung eines Körpers; innere Kräfte halten dabei der 
äußeren Kraft das Gleichgewicht. Die Verformung erfolgt in Richtung der Kraft; zusätzliche Ver-
formungen (hier nicht dargestellt) in andere Richtungen sind jedoch möglich. Eine Zugkraft bewirkt 
Dehnung, eine Druckkraft bewirkt Stauchung und eine Scherkraft bewirkt Winkeländerung. 
 
 Denkt man sich aus einem belasteten Körper ein Volumenelement herausgeschnitten (Abb. 
1.22), so ist mechanische Spannung auf der Oberfläche dA des Volumenelements definiert als An-
teil dF der Kraft F, die durch die Oberfläche dA fortgeleitet wird, geteilt durch dA.  
 
(1.32) dF / dA
dF / dA
 
   
 
Steht die Kraft dF senkrecht auf der Oberfläche dA, so besteht Druck-, oder Zugspannung . Ist dF 















Abb. 1.22  Im Volumen eines durch Kräfte belasteten Körpers bestehen mechanische Spannungen. 
Mechanische Spannung auf der Oberfläche eines gedachten, aus dem Volumen herausgetrennten 
Würfels ist definiert als Anteil der Kraft dF, der durch die Oberfläche dA fortgeleitet wird. Ist der 
Kraftanteil dF senkrecht zur Oberfläche dA gerichtet, spricht man von Druck- oder Zugspannung 
; bei einem parallel zur Oberfläche dA gerichteten Kraftanteil spricht man von Scherspannung . 
Bei gegebener Belastung hängen die Spannungen von der räumlichen Orientierung des Würfels ab; 
die bei unterschiedlichen Orientierungen auftretenden Spannungen lassen sich jedoch ineinander 
umrechnen. 
 
 Auf gegenüberliegenden Seiten eines Volumenelements sind die Spannungen aus Gründen 
des mechanischen Gleichgewichts entgegengesetzt gleich groß. Auf den drei gegenüberliegenden 
Paaren der Seitenflächen eines Würfels können unterschiedliche Druck-, Zug- und Scherspannun-
gen vorliegen. Der mechanische Spannungszustand jedes Volumenelements wird daher vollständig 
durch 6 Zahlen beschrieben. Es ist anzumerken, dass die Spannungen auf der Oberfläche eines Vo-
lumenelements von der räumlichen Orientierung abhängen, in der man sich das Element aus dem 
Körper herausgeschnitten denkt. Würde man im Beispiel der Abb. 1.22 die Orientierung des be-
trachteten Volumenelements anders (gegenüber der gezeigten Orientierung verkippt und verdreht) 
wählen, würde man bei unveränderter Krafteinleitung andere Spannungswerte auf den Oberflächen 
erhalten. Die Spannungswerte bei unterschiedlichen Orientierungen sind jedoch nicht unabhängig; 
kennt man sie bei einer Orientierung, so lassen sie sich in andere Orientierungen umrechnen. For-
meln hierzu findet der Leser in Lehrbüchern oder Formelsammlungen der Mechanik.  
 In einfachen Fällen ist es möglich, die oben gegebene Definition direkt zur Ermittlung der 
mechanischen Spannung zu nutzen. Besteht der Körper in Abb. 1.22 aus homogenem und isotropem 
Material, darf man annehmen, dass die Spannung auf jeder inneren Oberfläche parallel zur äußeren 











und der Scherkraft F2 die Druckspannung  und die Scherspannung  auf der Oberfläche dA des 
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 Für die Auswirkung mechanischer Einflüsse auf die Gewebe des menschlichen Haltungs- und 
Bewegungsapparates ist letztendlich nicht die einwirkende Kraft die entscheidende Größe, sondern 
der lokal wirkende Druck auf Oberflächen (Haut, Gelenkknorpel), die mechanische Spannung in 
Geweben (Knochen, Sehnen) und die Verformung der Gewebe (Knochen, Knorpel) unter dem Ein-
fluss der Belastung. Druck, mechanische Spannung und Verformung hängen ihrerseits ab a) von der 
Größe und Richtung der belastenden Kraft, b) von der Form der Organe und c) von der Art und 
Weise, wie die äußere Kraft eingeleitet wird. Offenkundig macht es in Bezug auf den Druck auf der 
Kontaktfläche einen Unterschied, ob eine Nadel mit gleicher Kraft mal mit dem spitzen oder mal 
mit dem stumpfen Ende auf die Oberfläche der Haut gedrückt wird.  
 Will man Einfluss auf Druck oder mechanische Spannung nehmen, so kann dies im Prinzip 
durch eine Veränderung der belastenden Kraft und ihrer Einleitung, durch eine Veränderung von 
Form und Aufbau der Organe oder durch Änderung der Materialeigenschaften geschehen. Bei An-
wendungen am menschlichen Körper können die beiden letztgenannten Einflussmöglichkeiten nur 
in Ausnahmefällen genutzt werden. Am leichtesten lassen sich von außen die Belastung und die 
Krafteinleitung beeinflussen. Diese Überlegungen sind von praktischer Bedeutung, wenn es bei-
spielsweise darum geht, den Druck auf der Haut oder auf der Oberfläche von Gelenken zeitweilig 
oder auf Dauer zu reduzieren. 
1.5 Reibungskraft 
Zwischen den Oberflächen fester Körper tritt Reibung auf. Es wird angenommen, dass diese so ge-
nannte äußere Reibung eine Vielzahl unterschiedlicher Ursachen hat: elektrische Anziehung zwi-
schen den Molekülen der Materialien, gegenseitiges Verhaken kleiner Unregelmäßigkeiten der 
Oberflächen, elastische oder plastische Verformung von Fremdmaterial auf den Oberflächen. Die 
Reibung hängt folglich vom Material der Körper, der mikroskopischen Struktur ihrer Oberflächen 
und von zwischengelagertem Fremdmaterial (Schmiermittel, Staub) ab. 
 
Abb. 1.23  Äußere Reibung zwischen zwei festen Körpern. Die Reibungskraft Fr ist der Kraft F ent-
gegengesetzt gerichtet. Fr hängt von der Materialpaarung, von der Normalkraft Fn und von der 












 Die Erfahrung zeigt, dass bei gegebenen Material- und Oberflächenverhältnissen die Rei-
bungskraft von der Kompressionskraft zwischen den Körpern sowie von deren relativer Geschwin-
digkeit abhängt. Die Reibungskraft ist parallel zur Kontaktfläche und entgegengesetzt zur Bewe-
gungsrichtung, oder Richtung einer bevorstehenden Bewegung gerichtet (Abb. 1.23). Man unter-
scheidet zwischen Haft- und Gleitreibung. Der Haftreibungskoeffizient μh beschreibt den empiri-
schen Zusammenhang zwischen der Reibungskraft Fr und der senkrecht („normal“) zur Kontaktflä-
che gerichteten Kraft Fn zwischen den beiden Körpern für den Fall, dass gerade noch keine relative 
Bewegung stattfindet 
 
(1.34) r h nF F    
 
Der Gleitreibungskoeffizient μg beschreibt den empirischen Zusammenhang zwischen der Rei-
bungskraft Fr und der Normalkraft Fn zwischen den beiden Körpern 
 
(1.35) r g nF F    
 
für den Fall, dass sich die Körper gegeneinander bewegen. Der Koeffizient der Gleitreibung ist im 
Allgemeinen geringer als der Koeffizient der Haftreibung. Zu Beginn einer Bewegung oder bei sehr 
langsamen Relativbewegungen liegen die Werte des Reibungskoeffizienten zwischen dem der Haft- 
und dem der Gleitreibung. Eine Bewegung gegen eine Reibungskraft erfordert Energie. Diese Ener-
gie wird letztlich in Wärme gewandelt. 
 Bewegt man einen Gegenstand in einem Gas oder einer Flüssigkeit, beispielsweise die Hand 
in der Luft oder im Wasser, so wirkt auf den Gegenstand eine der Bewegung entgegengesetzt ge-
richtete Kraft. Diese Kraft wird durch so genannte innere Reibung verursacht. Bei Bewegung in 
einer Flüssigkeit muss ein „Zusammenhalt“ zwischen den Molekülen der Flüssigkeit überwunden 
werden; bei Bewegung in einem Gas oder einer Flüssigkeit wird außerdem Bewegungsenergie vom 
Gegenstand auf die Moleküle übertragen. Auch hier erfordert die Bewegung gegen die Reibungs-
kraft Energie; diese Energie wird wiederum letztlich in Wärme gewandelt. 
 Bei Bewegung in einer Flüssigkeit wird die Größe der Reibungskraft durch die Zähigkeit 
(Viskosität)  beschrieben. Im Grundversuch zur Messung der Zähigkeit wird eine ebene Platte der 
Fläche A parallel zu einer ebenen Wand im Abstand x mit einer konstanten Geschwindigkeit v be-
wegt.  Zur Bewegung bedarf es einer Kraft F, die proportional zur Fläche A und zur Geschwindig-




    
 
 ist eine Materialkonstante der Flüssigkeit. Je größer die Viskosität einer Flüssigkeit, umso größer 
ist der Widerstand welcher der Bewegung eines Gegenstandes in dieser Flüssigkeit entgegengesetzt 
wird. 
 Fließt eine Flüssigkeit mit nicht zu großer Geschwindigkeit durch ein Rohr mit dem Durch-
messer R  und der Länge l, so besteht folgender Zusammenhang zwischen dem pro Zeiteinheit 
durchströmenden Volumen und der Druckdifferenz p (Hagen-Poiseuillesches Gesetz) 
 







   
 
Dieses Gesetz ist für die Funktion des menschlichen Blutkreislaufs von großer Wichtigkeit. Der 
Blutfluss durch ein Gefäß wird mit erhöhtem Radius (in 4-ter Potenz) und erhöhtem Druck höher. 
Eine erhöhte Viskosität des Blutes vermindert den Blutfluss.  
1.6 Mechanische Arbeit, Energie, Impuls und Leistung 
Mechanische Arbeit ist definiert als „Kraft mal Weg“; der zurückgelegte Weg L ist dabei in Rich-
tung der Kraft F zu messen 
 
(1.38) E F L   
 
Im Fall einer Drehbewegung ist mechanische Arbeit als Produkt von Drehmoment und Drehwinkel 
definiert 
 
(1.39) E M   
Mechanische Arbeit hat in beiden Fällen die Dimension „Newton mal Meter“ [Nm]. Diese Einheit 
trägt den Namen Joule [J]. Umrechnung in Kalorien: 1 cal  4,2 J. 
 Beispiele mechanischer Arbeit: a) Eine Person hebt eine Masse m um eine Höhe h an. Dabei 
wirkt auf die Masse die Schwerkraft F =  m · g; die Schwerkraft ist während des Hebevorgangs 
konstant. Die Person leistet mechanische Arbeit der Größe F · h = m · g · h [Nm]. b) Wird ein Ge-
genstand über eine Strecke d gegen den Widerstand einer konstanten Reibungskraft der Größe Fr 
bewegt, wird mechanische Arbeit Fr · d  [Nm] geleistet. c) Drückt man eine elastische Schraubenfe-
der um eine Strecke x zusammen, ist bei der Berechnung der Arbeit zu beachten, dass die Gegen-
kraft F der Feder nicht konstant ist, sondern während des Zusammendrückens proportional zur Ver-
kürzung der Feder zunimmt. Die geleistete Arbeit berechnet sich als Integral  
 
(1.40) 21F dx c x
2
    
 
x ist die Längenänderung der Feder; c ist eine Konstante, die die Form und die Materialeigenschaf-
ten der Feder charakterisiert. Für die zur Dehnung einer Sehne geleistete Arbeit gilt eine ähnliche 
Formel.   
 Die kinetische Energie (Bewegungsenergie) E eines Körpers bei geradliniger Bewegung be-
trägt 
(1.41) 21E m v [Nm]
2
   
 
In dieser Formel bezeichnen m die Masse und v die Geschwindigkeit des Körpers. Bei Rotations-
bewegung beträgt die kinetische Energie 
 
(1.42) 21E J [Nm]
2
   





In dieser Formel bezeichnen J das Trägheitsmoment und  die Winkelgeschwindigkeit. Die Dimen-
sion der kinetischen Energie ist in beiden Fällen [kg·m2/s2]; diese Dimension ist wegen der Dimen-
sion des Newton [kg·m/s2] gleich der Dimension der mechanischen Arbeit [Nm]. Energie und Ar-
beit sind mechanisch dasselbe; die kinetische Energie eines Körpers kann als die Summe der in den 
Körper zur Erreichung seiner Geschwindigkeit hineingesteckten Arbeit betrachtet werden. 
 Potentielle mechanische Energie ist gespeicherte Energie, die in andere Energieformen um-
gewandelt werden kann. So hat eine um die Höhe h über dem Erdboden angehobene Masse die po-
tentielle Energie  
 
(1.43) E m g h [Nm]    
 
Diese Energie kann durch Fallenlassen der Masse in Bewegungsenergie oder beim Aufprall auf den 
Boden in Wärmeenergie umgewandelt werden. Analoges gilt für die in einer zusammengedrückten 
Feder oder einer gedehnten Sehne gespeicherte Verformungsenergie. 
 
 
Abb. 1.24  Beim Halten einer Last auf der Hand wird von den Muskeln chemische Energie ver-
braucht. Die Muskeln leisten so genannte innere Arbeit. Im Gegensatz dazu verbraucht ein Tisch 
keine Energie, um eine Last auf konstanter Höhe zu halten. Würde man die Last hingegen mit Hilfe 
eines Elektromagneten auf konstanter Höhe aufhängen, würde elektrische Energie verbraucht. 
 
 Die zur Ableistung von Arbeit von den Muskeln verbrauchte Energie stammt aus chemischen 
Prozessen. Chemische Energie ist diejenige Energie, die zur Bildung einer chemischen Verbindung 
erforderlich ist. Wenn die Verbindung wieder in ihre Bestandteile zerlegt wird, wird chemische 
Energie frei und kann in mechanische Energie und/oder in Wärme umgewandelt werden. Der Ener-
gieverbrauch der Muskulatur ist jedoch nicht mit geleisteter mechanischer Arbeit gleichzusetzen. 
Der Grund hierfür ist, dass Muskeln auch dann Energie verbrauchen, wenn keine mechanische Ar-
beit geleistet wird. Beispielsweise verbrauchen Muskeln beim unbeweglichen Halten einer Masse in 
der Hand (Abb. 1.24) chemische Energie; es wird jedoch keine mechanische Arbeit geleistet. Zwar 
wirkt die Schwerkraft, aber da keine Bewegung erfolgt, ist das Produkt von Kraft und Weg, oder 
von Drehmoment und Winkel, gleich Null. Im Gegensatz zu den Muskeln des Arms benötigt ein 
Tisch keine Energie, um eine auf seiner Platte liegende Masse in konstanter Höhe über dem Erdbo-
den zu halten. Auch wenn Bewegungen des Körpers erfolgen, kann Energie verbraucht werden, 
ohne dass mechanische Arbeit geleistet wird. Beim Gehen auf ebenem Boden oder beim Antrieb 
F
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eines Rollstuhls durch die Arme leisten die Muskeln Arbeit. Die mechanische Arbeit ist dabei (ab-
gesehen von der Verformung von Schuhen, Reifen oder Boden) gleich Null, da die Höhe des Kör-
perschwerpunkts über dem Fußboden sich am Ende der Wegstrecke gegenüber dem Ausgangswert 
nicht verändert hat. Dass zum Halten einer Masse auf konstanter Höhe oder zum Gehen oder Fahren 
auf ebenem Untergrund Energie verbraucht wird, obwohl im Endeffekt keine mechanische Arbeit 
geleistet wird, ist keine exklusive Eigenschaft biologischer Systeme. Wird ein Eisenstück an einem 
Elektromagneten in konstanter Höhe aufgehängt, wird elektrische Energie verbraucht, aber keine 
mechanische Arbeit geleistet. Fährt ein Auto auf ebener Strecke vom Ort X zum Ort Y, wird Benzin 
verbraucht, aber ebenfalls keine mechanische Arbeit geleistet. 
 In der Biomechanik unterscheidet man zwischen innerer und äußerer Arbeit der Muskeln. 
Äußere Arbeit wird geleistet, wenn beispielsweise Gegenstände gegen eine Reibungskraft verscho-
ben oder gegen die Schwerkraft angehoben werden; letzteres gilt auch, wenn der menschliche Kör-
per selber beim bergan Gehen angehoben wird. Innere Arbeit ist gleich der Energie, die notwendig 
ist, die Segmente des Körpers zu bewegen. Wollte man die innere Arbeit berechnen, müssten die 
Muskelkräfte bekannt sein. Da eine Messung von Muskelkräften derzeit nicht möglich ist, kann die 
innere Arbeit lediglich geschätzt werden. Näherungsweise kann die zur Ausführung einer Tätigkeit 
geleistete innere Arbeit durch die Messung der Wärmeentwicklung (Webb u. Mitarb. 1988) oder 
durch die Messung der Menge des verbrauchten Sauerstoffs (Brockway 1987, Mansell u. Mitarb. 
1990) bestimmt werden. Für die Umrechnung von Sauerstoffverbrauch in Energieverbrauch gilt: 
Der Verbrauch von 1 Liter Sauerstoff entspricht einer Energie von etwa 5 Kilokalorien.    
 Als Impuls p wird das Produkt aus Masse m und Geschwindigkeit v eines Körpers bezeichnet 
 
(1.44) m p v  
 
Die Wirkung einer Kraft F über einen Zeitraum t bezeichnet man als Kraftstoß. Der Kraftstoß, das 
Produkt F  t aus Kraft und Zeit, oder bei einer zeitlich veränderlichen Kraft das zeitliche Integral 
der Kraft, ist gleich der Änderung des Impulses p  
 
(1.45) 2 1dt    F p p p  
 
In dieser Formel bezeichnet p1 den Impuls zu Beginn und p2 den Impuls am Ende der Wirkungs-
dauer der Kraft F. (F ist die Summe der auf den Körper wirkenden Kräfte.) 
 Abbildung 1.25 zeigt die bei einer Ganguntersuchung gemessene Kraft, die beim Gehen pa-
rallel zum Fußboden in Gehrichtung auf den Fuß wirkt. In der Phase des Hacken-Auftreffens ist 
diese Kraft entgegengesetzt zur Gehgeschwindigkeit gerichtet. Das zeitliche Integral (die Fläche 
unter der Kraftkurve) ist positiv. Da die Kraft entgegen der Gehrichtung gerichtet ist, ist die Ände-
rung des Impulses p des Körpers negativ. Die Geschwindigkeit des Körpers nimmt ab; er wird 
abgebremst. In der anschließenden Phase des Zehen-Abstoßens kehrt sich das Vorzeichen der Kraft 
und damit der Impulsänderung um. Der Körper wird beschleunigt. Beim symmetrischen Gehen 
wird erwartet, dass die Impulsänderungen beim Abbremsen wie auch beim Beschleunigen rechts 
und links in etwa gleich sind. Eine Ungleichheit würde darauf weisen, dass ein Bein stärker als das 
andere mechanisch beansprucht wird. 
 Mechanische Leistung P ist definiert als Arbeit pro Zeiteinheit, gemessen in Newton-Meter 
pro Sekunde [Nm/s]. Diese Einheit trägt den Namen Watt [W]. Bei geradliniger Bewegung ist diese 




Definition gleichbedeutend mit der Definition der Leistung als Produkt aus Kraft und Geschwindig-
keit 
 
(1.46) P F v [Nm / s]   
 
Bei der Drehbewegung ist die Leistung das Produkt aus Drehmoment und Winkelgeschwindigkeit  
 
(1.47) P M [Nm Nm / s]     
 
Die Dimensionen der Leistung [Nm/s] für geradlinige und Drehbewegung stimmen überein. Das 
Produkt aus Leistung und Zeit P  t (oder im Fall einer zeitlich veränderlichen Leistung das zeitliche 
Integral der Leistung Pdt) ist gleich der Energie. 
 
 
Abb. 1.25  Beim Gehen wirkt eine in Gehrichtung weisende Scherkraft auf den Fuß. Das zeitliche 
Integral über diese Kraft (die Fläche unter der Kraft-Zeit Kurve) ist gleich der Impulsänderung des 
Körpers. In der ersten Hälfte der Standphase vermindert sich der Impuls; die Geschwindigkeit des 
Körpers wird geringer. In der zweiten Hälfte kehrt sich das Vorzeichen der Impulsänderung um. 
Nach: Jahss et al, 1991 
 
 Für Gelenke des menschlichen Körpers beschreibt das Produkt aus Drehmoment und Winkel-
geschwindigkeit die Leistung der Muskeln, die ein Gelenk überspannen. Abb. 1.26 zeigt ein Bei-
spiel aus dem Bereich der Ganguntersuchung. Der Schrittzyklus beginnt im Moment des Hacken-
Auftreffens. a) Gemessen wurde die Winkelstellung des Hüftgelenks im Ablauf des Schrittzyklus. 
b) Die Winkelgeschwindigkeit ist die zeitliche Veränderung der Winkelstellung; sie wird positiv 
gezählt, wenn das Bein in Richtung Extension bewegt wird. c) Das auf das Hüftgelenk von distal 
wirkende Drehmoment wurde in einer aufwändigen Berechnung aus dem gemessenen Drehmoment 
der Bodenreaktionskraft und den gemessenen Trägheitsdrehmomenten der Segmente der unteren 
Extremität bestimmt. d) Die Leistung der Muskulatur des Hüftgelenks ist das Produkt der Kurven 
(b) und (c). Die Leistung ist maximal, wenn das Produkt aus Winkelgeschwindigkeit und Drehmo-
ment maximal ist. Sie ist gleich Null, wenn einer der beiden Faktoren gleich Null ist. Die Leistung 
kann positiv oder negativ sein, je nachdem ob die Muskeln Energie abgeben oder Energie aufneh-
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Abb. 1.26  Winkelstellung und Winkelgeschwindigkeit des Hüftgelenks sowie Drehmoment und Leis-





























20 40 60 8010 30 50 70 90100
Winkelgeschwindigkeit  (Grad/s)












1.7 Stabilität und Instabilität 
Ein mechanischer Zustand wird als "stabil" bezeichnet, wenn sich der Zustand nach einer kleinen 
äußeren Störung nicht wesentlich ändert. Ein Zustand ist "instabil", wenn eine kleine äußere Stö-
rung ausreicht, den Zustand völlig zu verändern. Beispiel: Eine Kugel am tiefsten Punkt einer Scha-
le befindet sich in einem mechanisch stabilen Zustand, da sie nach einem kleinen Anstoß zwar hin 
und her rollt, aber letztlich auf dem Boden der Schale verbleibt. Eine Kugel auf dem höchsten Punkt 
eines Berges befindet sich in einem instabilen Zustand, da sie nach einem Anstoß herunterrollen 
und nicht von selber auf die Bergspitze zurückkehren würde. Physikalisch gesehen ist die Stabilität 
eines Zustands durch seine potentielle Energie charakterisiert. Ein stabiler Zustand ist durch ein 
Minimum der potentiellen Energie gekennzeichnet. Beispielsweise wäre von außen Energie aufzu-
wenden, um die Kugel aus der tiefsten Stelle der Schale heraus zu bewegen. Ein instabiler Zustand 
ist durch ein Maximum der potentiellen Energie gekennzeichnet. Beim Verlassen dieses Zustandes, 
beim Abrollen der Kugel von der Bergspitze, wird Energie frei. In diesem Sinne ist die Haltung des 
Körpers im aufrechten Stand instabil; beim Liegen auf dem Rücken ist sie stabil.  
 
 
Abb. 1.27  Um einen Sturz zu vermeiden, muss sich der Schwerpunkt senkrecht oberhalb der Unter-
stützungsfläche befinden; in der hier gezeigten Haltung oberhalb des Vorfußes. 
 
 Die Stabilität (die Unempfindlichkeit gegenüber kleinen äußeren Störungen) der Stellung ei-
nes Gelenks wird normalerweise durch Anspannung der Muskulatur erreicht. Die Anspannung der 
Muskulatur, speziell die Ko-Kontraktion von Agonisten und Antagonisten, ist jedoch mit erhöhter 
Belastung und erhöhter Steifigkeit der Gelenke verbunden. Die Erhöhung von Belastung und Stei-
figkeit ist der Preis, der für die Erhaltung der Stabilität gezahlt wird. Einige Gelenke können im 
mechanischen Sinn instabil sein, beispielsweise ein Schultergelenk, bei dem der Kopf des Ober-
armknochens bei einer unauffälligen Bewegung oder einer geringfügigen Belastung eine Neigung 
haben kann, aus der Gelenkpfanne herauszuspringen. Im Zusammenhang mit medizinischen Frage-
stellungen wird der Begriff "Instabilität" gelegentlich unscharf verwandt. So werden auch Gelenke, 
die lediglich einen gegenüber der Norm vergrößerten Bewegungsumfang haben, als instabil be-
zeichnet. Die korrekte Bezeichnung in solchen Fällen wäre jedoch "hypermobil". Bewegungsseg-
mente der Wirbelsäule sind in mechanischem Sinn stabil (Ausnahme: Unfallverletzungen); sie kön-
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nen jedoch hypermobil sein. Die Form der aus Wirbeln, Bandscheiben und Bändern aufgebauten 
Wirbelsäule ist instabil; ihre Formstabilität wird durch Muskelkräfte gesichert. 
 Die Bedingung dafür, dass beim statischen (unbewegten) Stehen oder Sitzen kein Sturz er-
folgt ist, dass sich der Schwerpunkt des Körpers senkrecht oberhalb der Unterstützungsfläche be-
findet. Die Unterstützungsfläche ist beim Stand auf einem Bein durch die Kontaktfläche des Fußes 
(Abb. 1.27) und beim Stand auf 2 Beinen zusätzlich durch die zwischen den Füßen eingeschlossene 
Fläche gegeben. Sobald sich der Schwerpunkt nicht mehr senkrecht oberhalb der Unterstützungsflä-
che befindet, bewirkt die Bodenreaktionskraft ein Drehmoment in Bezug auf den Körperschwer-
punkt. Das Drehmoment ist umso größer, je höher die Lage des Schwerpunkts ist. Als Folge beginnt 
sich der Körper zu drehen, d.h. sich je nach Schwerpunktlage nach vorn, hinten oder zur Seite zu 
neigen. Ein Sturz beginnt. Umgangssprachlich sagt man: „Das Gleichgewicht geht verloren“.  
 Bereits beim ungestörten, aufrechten Stehen auf 2 Beinen wird beobachtet, dass die Lage des 
Körperschwerpunktes in Bezug auf die Unterstützungsfläche nicht fest ist, sondern in einem be-
stimmten Bereich schwankt. Eine völlig starre Körperhaltung kann nicht eingenommen werden. Als 
Folge veranlasst die körpereigene Haltungskontrolle ständig Ausgleichsbewegungen geringen Um-
fangs, um die Projektion des Schwerpunkts innerhalb der Unterstützungsfläche zu positionieren. 
Die Standsicherheit einer Person hängt folglich von der Größe und Lage der Unterstützungsfläche 
sowie von der Fähigkeit ab, notwendige Ausgleichsbewegungen schnell genug auszuführen. Würde 
sich die Person in Abb. 1.27 weiter zur Seite neigen, ergäbe sich ein Drehmoment der Bodenreakti-
onskraft in Bezug auf den Körperschwerpunkt. In dieser Situation müsste ein Fuß vorgestellt wer-
den, oder die Person fiele zur Seite. 
 Das Gehen oder Treppensteigen unterscheidet sich in sofern vom Stehen, als hier die Projek-
tion des Körperschwerpunkts von vornherein nur während sehr kleiner Zeitintervalle innerhalb der 
Unterstützungsfläche des jeweils belasteten Fußes liegt. So ist beim Gehen die Projektion des 
Schwerpunkts während der meisten Zeit zur Seite des abgehobenen Beins und beim Treppensteigen 
meist nach vorn verschoben. In beiden Fällen droht ein Sturz. Damit es nicht wirklich zum Sturz 
kommt, muss der zweite Fuß schnell genug an der richtigen Stelle aufgesetzt werden. Aus diesem 
Grund wird das Gehen und Treppensteigen gelegentlich als „kontrolliertes Fallen“ gekennzeichnet. 
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2 Materialeigenschaften fester Stoffe 
Die mechanischen, elektrischen, magnetischen, optischen oder chemischen Eigenschaften von Ma-
terialien werden in standardisierten Versuchen ermittelt. Der Aufbau der Versuche und die Be-
schreibung von Materialeigenschaften sind stets so angelegt, dass die Abmessungen der untersuch-
ten Materialproben nicht in das Ergebnis eingehen. Mit anderen Worten, die ermittelten Kennwerte 
beschreiben die Eigenschaften der Materialien als solche, beispielsweise die mechanischen Eigen-
schaften von Stahl, Polyaethylen oder Knochen. Die Eigenschaften von Strukturen, die aus Materia-
lien aufgebaut werden können, beispielsweise die mechanischen Eigenschaften eines Gerüsts aus 
Stahlträgern, die mechanischen Eigenschaften einer Orthese oder die mechanischen Eigenschaften 
eines Oberschenkelknochens, müssen gesondert ermittelt werden. Offenkundig hängen die Eigen-
schaften eines Stahlgerüsts von den mechanischen Eigenschaften des verwendeten Stahl ab; zusätz-
lich haben jedoch die Anzahl, die Abmessungen und die Verbindungen der Träger einen Einfluss. 
 Ein Material wird als homogen bezeichnet, wenn es in seinem gesamten Volumen gleichmä-
ßig aufgebaut ist. Eine Materialprobe mit unregelmäßig eingestreuten Löchern oder Einsprengseln 
eines Fremdmaterials wird als inhomogen bezeichnet. Ein Material wird als isotrop bezeichnet, 
wenn es in seinem Aufbau keine Vorzugsrichtung aufweist. Beispiele homogener und isotroper 
Materialien sind Gusseisen und Gummi. Demgegenüber sind Holz oder Knochen wegen der Vor-
zugsrichtung der im Material verlaufenden Fasern anisotrop. Halbzeug aus Metall oder Kunststoff 
kann aufgrund des Herstellungsprozesses durch Pressen oder Ziehen anisotrop sein. Spongiöser 
Knochen ist wegen der Hohlräume zwischen den Knochenbälkchen inhomogen und wegen der 
Vorzugsrichtungen der Knochenbälkchen zusätzlich anisotrop. Bei einem inhomogenen Material 
hängen die Materialeigenschaften vom Ort der Probenentnahme ab. Spongiosa weist je nach Ent-
nahmestelle unterschiedliche Eigenschaften auf. Bei einem anisotropen Material sind die Materi-
aleigenschaften von der Orientierung abhängig, unter der die Probe aus einem Block des Materials 
herausgeschnitten wurde. Eine an einem bestimmten Ort eines Knochens entnommene Kortikalis-
probe hat unterschiedliche Eigenschaften, je nachdem ob sie in Längs- oder in Querrichtung aus 
dem Knochen geschnitten wurde. 
 Materialien werden durch eine Vielzahl mechanischer Eigenschaftswerte beschrieben, die ihr 
Verhalten unter unterschiedlichen Anwendungsbedingungen charakterisieren. Aus dieser Vielzahl 
der Eigenschaftswerte sind im Rahmen der orthopädischen Biomechanik die Verformung unter dem 
Einfluss äußerer Kräfte, das Bruchverhalten sowie die Reibungs- und Abriebeigenschaften von be-
sonderem Interesse.  
2.1 Dehnung und Stauchung 
Im Zugversuch wird eine stabförmige Materialprobe in einer Materialprüfmaschine auf Zug belastet 
(Abb. 2.1). Gemessen wird die Längenänderung dL in Abhängigkeit von der angewandten Zugkraft 
F. Damit die zu ermittelnde Materialkonstante von den Abmessungen der Probe (Querschnittsfläche 
A, Ausgangslänge L) zahlenmäßig unabhängig wird, betrachtet man nicht die Änderung der Länge 
dL in Abhängigkeit von der ausgeübten Kraft F, sondern die Dehnung in Abhängigkeit von der 
mechanischen Spannung (Abb. 2.2). Die Spannung  ist definiert als Betrag der Kraft F geteilt 
durch die Querschnittsfläche A der untersuchten Probe. 
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(2.1) F / A   
 
Die Spannung hat die Dimension „Newton pro Quadratmeter“ [N/m2] oder Pascal [Pa]. Die Deh-
nung  ist definiert als Längenänderung dL geteilt durch die Ausgangslänge L 
 
(2.2) dL / L   
 
Als Quotient zweier Längen ist die Dehnung eine dimensionslose Größe. Zur Erinnerung daran, 
dass die Dehnung ein Quotient aus zwei Längen ist, wird ihre Dimension aus Gründen der An-
schaulichkeit oftmals als [mm/mm] angegeben. 
 
 
Abb. 2.1  Formänderung einer Materialprobe unter der Wirkung der Kraft F. L und B bezeichnen 
die Ausgangslänge und -breite der Probe; dL und dB bezeichnen die Längen- und Breitenänderung. 
Im Zugversuch ist die Längenänderung positiv und die Breitenänderung negativ; im Druckversuch 
ist dL negativ und dB positiv. 
 
 Bei vielen Materialien beobachtet man, dass die Dehnung zunächst proportional zur Span-
nung zunimmt: Bei niedrigen Spannungswerten wird der Zusammenhang von Dehnung und Span-
nung durch eine Gerade beschrieben (Abb. 2.2). Ab einem bestimmten, materialabhängigen Span-
nungswert nimmt die Dehnung überproportional zu; das Spannungs-Dehnungs Diagramm weicht 
jetzt von einer Geraden ab. Der Quotient von Spannung und Dehnung im linearen Teil des Dia-
gramms, d.h. der Anstieg der Spannungs-Dehnungs Kurve in diesem Bereich, wird als Elastizitäts-
modul E bezeichnet. Der Modul E wird in der Einheit  [N/m2] oder [Pa] gemessen. 
 Im linearen Teil des Spannungs-Dehnungs Diagramms gilt das Hooke’sche Gesetz 
 










Es sagt aus, dass die Spannung der Dehnung proportional ist. Ein steiler Anstieg des Spannungs-
Dehnungs Diagramms bedeutet, dass zum Erreichen einer bestimmen Dehnung eine hohe Spannung 
notwendig ist. Der Elastizitätsmodul eines solchen Materials hat einen hohen Zahlenwert. Ein flach 
verlaufendes Spannungs-Dehnungs Diagramm sagt aus, dass zum Erreichen einer bestimmten Deh-
nung eine geringere Spannung ausreicht. Der Elastizitätsmodul eines derartigen Materials hat einen 
niedrigen Zahlenwert. Umgangssprachlich bezeichnet man Materialien mit einem hohen Elastizi-
tätsmodul als „hart“, Materialien mit einem niedrigen Elastizitätsmodul als „weich“.  
 
 
Abb. 2.2  Typisches Spannungs-Dehnungs Diagramm metallischer Werkstoffe. Der Anstieg im line-
aren Teil des Diagramms wird als Elastizitätsmodul bezeichnet. Bei höheren Spannungswerten 
weicht das Spannungs-Dehnungs Diagramm von einer Geraden ab.  
 
 Um nicht mit zu großen Zahlen arbeiten zu müssen, wird der Elastizitätsmodul üblicherweise 
in der Einheit [N/mm2] und nicht in [N/m2] tabelliert. Tabelle 2.1 enthält Elastizitätsmoduli techni-
scher Materialien, die beim Bau von Prothesen, Orthesen und Implantaten Verwendung finden, und 
zum Vergleich die Elastizitätsmoduli von kompaktem Knochen und von Spongiosa. Aus den Zah-
len der Tabelle 2.1 erkennt man, dass Kortikalis und Polyaethylen im Vergleich zu den harten, me-
tallischen Werkstoffen weich sind, und Spongiosa sehr weich ist. Die  
 
Material Elastizitätsmodul E 
[N/mm2] 
Quelle 
Edelstahl 2 · 105 Dubbel 
Titanlegierung 1 ·105 Dubbel 
Polyaethylen 1· 103 Saechtling 
Kortikalis 18 · 103 Yamada 
Spongiosa 90 Yamada 
 
Tab. 2.1  Richtwerte der Elastizitätsmoduli von Materialien, die beim Bau von Implantaten Ver-
wendung finden, im Vergleich zu den Moduli von Kortikalis und Spongiosa 
  
 Zahlenangaben der Tabelle sind nur als Orientierungswerte anzusehen, da der Wert des Elas-
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bei kortikalem und spongiösem Knochen von der Entnahmestelle, der Probenorientierung und der 
Knochendichte abhängig ist.  
 Im Zugversuch ändert sich nicht nur die Länge einer Probe; man beobachtet zusätzlich, dass 
ihr Durchmesser um den Betrag |dB| abnimmt (Abb. 2.1). Das Verhältnis der Dehnungen in Quer- 
und Längsrichtung 
 
(2.4) (dB / B) /(dL / L)    
 
ist eine Materialkonstante und heißt Poisson Zahl. Die Poisson Zahl  liegt typischerweise zwi-
schen 0,2 und 0,5. 
 Bei einer Reihe von Materialien, speziell bei weichen Geweben, beobachtet man im Zugver-
such, dass in einem Anfangsbereich die Dehnung zunächst stark zunimmt, bevor eine annähernd 
lineare Abhängigkeit von Spannung und Dehnung erreicht wird. Bei hohen Spannungen nimmt die 
Dehnung dann wieder überproportional zu (Abb. 2.3). Der Anstieg der Spannungs-Dehnungs Kurve 
hängt von der Dehnung ab; der Elastizitätsmodul ändert sich mit der Dehnung. Bei einer Angabe 
des Moduls muss jeweils hinzugefügt werden, bei welcher Dehnung der Modul bestimmt wurde. 




Abb. 2.3  Typisches Spannungs-Dehnungs Diagramm weicher Gewebe. Auf einen initialen Bereich 
großer Zunahme der Dehnung bei kleinen Spannungswerten folgt ein Bereich angenähert linearer 
Zunahme der Dehnung mit der Spannung. Bei höheren Spannungswerten weicht das Spannungs-
Dehnungs Diagramm wiederum von einer Geraden ab. 
 
 Statt eine Materialprobe in einer Prüfmaschine auf Zug zu belasten, kann man die Probe auch 
auf Druck belasten und auf analoge Weise die Stauchung dL/L in Abhängigkeit von der 
Druckspannung auftragen. In einem solchen Druckversuch muss jedoch sichergestellt sein, dass 
sich die zu untersuchende Probe unter der Einwirkung der Druckkraft nicht verbiegt, da eine durch 
Verbiegung (und nicht durch reine Stauchung) verursachte Längenänderung keinen direkten Ver-
gleich der Messergebnisse mit denen des Zugversuchs erlauben würde. Es zeigt sich, dass bei vielen 
Materialien im Bereich niedriger Spannungswerte die Abhängigkeit von Spannung und Dehnung im 
Zug- und im Druckversuch nahezu identisch ist. „Niedrige“ Werte der Spannung sind Werte, die 
deutlich geringer sind  als der Grenzwert der Spannung, bei der die Probe zerstört würde. In diesem 
Bereich charakterisiert der Elastizitätsmodul die Verformung eines Materials sowohl unter dem 
Einfluss von Zug- wie auch von Druckspannungen.  














Wirkt ein Kräftepaar parallel zu zwei gegenüberliegenden Flächen einer quaderförmigen Material-
probe (Abb. 2.4), so erzeugt es eine Schubspannung (oder Scherspannung)   
 
(2.5) F / A   
 
 
Abb. 2.4  Belastung einer Probe durch eine Scherkraft F bewirkt keine Veränderung von Längen- 
oder Breitenabmessung sondern eine Winkelverformung. 
 
Die Scherspannung bewirkt in erster Linie keine Längen-, sondern eine Formänderung der Probe. 
Man beobachtet, dass die senkrechten Kanten des Quaders seitlich verkippt werden. Für kleine 
Kippwinkel  gilt 
 
(2.6) G    
 
G ist eine Materialkonstante; sie wird als Torsions- oder Schubmodul bezeichnet. Es lässt sich zei-
gen (der Beweis wird hier nicht geführt), dass der Elastizitätsmodul E, die Poisson Zahl  und der 
Torsionsmodul G voneinander abhängig sind 
 
(2.7) E 2G (1 )    
 
Die Verformung eines homogenen, isotropen Materials in Dehnung und Scherung wird daher durch 
zwei dieser Konstanten vollständig beschrieben. 
2.3 Elastische, viskoelastische und plastische Verformung 
Wird im Zugversuch die Spannung zunächst erhöht und anschließend auf Null erniedrigt, so zeigt 
sich, dass bei einigen Materialien die Spannungs-Dehnungs Kurven bei zunehmender und bei ab-
nehmender Spannung identisch sind. Nach Ablauf des Belastungszyklus nehmen die Materialien 
wieder ihre Ausgangslänge an. Das Verformungsverhalten solcher Materialien wird als elastisch 
bezeichnet. Wird ein charakteristischer Wert der Spannung überschritten, so zeigen sich Abwei-
chungen vom elastischen Verhalten; die Angabe „elastisch“ muss daher durch die Angabe der 
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die meisten Metalle elastisch, vorausgesetzt der Maximalwert der im Versuch aufgebrachten Span-
nung liegt nicht zu nahe am Grenzwert der Spannung, die zu einer Zerstörung der Probe führt. 
 
 
Abb. 2.5  Bei einer Reihe von Materialien wird beobachtet, dass sich die Dehnung bei abnehmen-
den Spannungswerten von der Dehnung bei zunehmenden Spannungswerten unterscheidet. Das 
Spannungs-Dehnungs Diagramm folgt einer Hysteresis-Schleife. Verbleibt nach Ablauf eines Belas-
tungszyklus eine Verformung d der Probe, so wird das Material als viskoelastisch oder plastisch 
bezeichnet.  
 
 Untersucht man Kunststoffe oder Gewebe des menschlichen Körpers, so beobachtet man ge-
genüber dem Verhalten eines elastischen Materials auffallende Abweichungen. Die Spannungs-
Dehnungs Kurve bei zunehmender Spannung weicht in vielen Fällen von der entsprechenden Kurve 
bei abnehmender Spannung ab. Das Spannungs-Dehnungs Diagramm folgt einer Hysteresis-
Schleife (Abb. 2.5). Am Ende des Belastungszyklus, d.h. nach Wiedererreichen der Spannung Null,  
 
 
Abb. 2.6  Die viskoelastische oder plastische Verformung hängt von der Höhe der zuvor aufge-
brachten Spannung ab. Das Beispiel zeigt die Hysterese und plastische Verformung von PVC in 
































verbleibt eine Dehnung d. Nimmt die nach Ablauf des Belastungszyklus verbleibende Dehnung d 
mit der Zeit (und ohne Einwirkung einer äußeren Kraft) wieder auf Null ab, so wird das Material als 
viskoelastisch bezeichnet. Bleibt hingegen die Dehnung d auf Dauer bestehen, so liegt eine plasti-
sche Verformung vor. Als Beispiel plastischer Verformung zeigt Abbildung 2.6 Untersuchungser-
gebnisse einer Probe von PVC. Die plastische Verformung dieses Materials wächst mit zunehmen-
dem Spitzenwert der im Belastungszyklus aufgebrachten Spannung. 
 
 
Abb. 2.7  Bei konstanter Spannung nimmt die Dehnung eines viskoelastischen Materials mit der 
Zeit zu. Der Vorgang wird als Kriechen bezeichnet. 
 
 Wird die Probe eines viskoelastischen Materials unter konstanter Spannung gehalten, so beo-
bachtet man, dass die anfänglich bestehende Dehnung a der Probe mit der Zeit weiter zunimmt und 
sich einem Grenzwert g nähert (Abb. 2.7). Die bei konstanter Spannung beobachtete Zunahme der 
Dehnung wird als Kriechen des Materials bezeichnet. Der entsprechende Vorgang in umgekehrter 
Richtung ist die oben erwähnte Rückbildung einer Verformung nach Ablauf eines Belastungszyk-
lus. Wird die Probe eines viskoelastischen Materials gedehnt und wird anschließend die Dehnung 
konstant gehalten, so beobachtet man, dass die am Anfang bestehende Spannung a des Materials 




Abb. 2.8  Bei konstanter Dehnung nimmt die Spannung eines viskoelastischen Materials mit der 































Dehnung  ε = konstant
a
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 Wird die Probe eines viskoelastischen oder plastischen Materials abwechselnd gedehnt und 
gestaucht, so durchläuft die Spannungs-Dehnungs Kurve eine vollständige Hysteresis-Schleife 
(Abb. 2.9). Zusätzlich zur Schleife ist in Abbildung 2.9 die vom Nullpunkt ausgehende Spannungs-
Dehnungs Kurve der Erstbelastung eingezeichnet. Man erkennt, dass wegen der viskoelastischen 
oder plastischen Eigenschaften des Materials die beim Spannungswert Null  bestehende Verfor-
mung in einem Bereich d variiert. Die Größe des Bereichs d hängt von den Maximalwerten der 
im Belastungszyklus aufgebrachten Zug- und Druckspannung ab. Bei höheren Maximalwerten der 
Spannung nimmt die viskoelastische oder plastische Verformung des Materials zu. Die Verfor-
mung, die unter Wechsellast bei der Spannung Null beobachtet wird, hängt von der mechanischen 
Vorgeschichte, d.h. von Art und Höhe der vorangegangenen Belastung ab. Mit anderen Worten: Die 
nach Beendigung des Belastungszyklus verbleibende Verformung d kennzeichnet keine Materi-
aleigenschaft, sie ist durch die Versuchsbedingungen bestimmt. 
 
 
Abb. 2.9  Ein viskoelastisches oder plastisches Material durchläuft bei abwechselnder Dehnung 
und Stauchung eine vollständige Hysteresis-Schleife. Die Größe des Bereichs d der Verformung 
bei der Spannung Null ist von der mechanischen Vorgeschichte (Maximalwert und Vorzeichen der 
vorher aufgebrachten Spannung) abhängig. 
 
 Im Jahr 1962 beobachtete man bei einer Nickel-Titan Legierung ein Spannungs-Dehnungs 
Verhalten, das sich auffällig vom Verhalten anderer Metalle unterscheidet. Abb. 2.10 zeigt das 
Spannungs-Dehnungs Diagramm einer solchen Legierung im Vergleich zum Spannungs-Dehnungs 
Verhalten von Federstahl. Man erkennt, dass ausgehend von der Spannung Null die Ni-Ti Legie-
rung (Nitinol) sich zunächst elastisch verformt. Dann schließt sich ein großer Bereich an, in dem 
sich die Spannung mit zunehmender Dehnung praktisch nicht erhöht. Dieses Verhalten wird als 
„superelastisch“ bezeichnet. Es gibt eine Vielzahl technischer Anwendungen, auch im Medizinbe-
reich, die diesen Effekt nutzen. Beispielsweise lassen sich mit einem superelastischen Material  




















Abb. 2.10  Spannungs-Dehnungs Diagramm eines superelastischen Materials (Nitinol) im Ver-
gleich zum Spannungs-Dehnungs Diagramm von Federstahl. Das superelastische Material zeigt 
einen Bereich großer Dehnung, in dem sich die Spannung praktisch nicht verändert. Außerdem 
folgt das Diagramm einer Hysterese. 
 
2.4 Härte 
In der Technik sind drei Verfahren in Gebrauch, die Härte eines Materials zu bestimmen. Die quali-
tative Härteskala nach Mohs gruppiert mineralische Stoffe in einer Skala von 1 bis 10, wobei der 
Stoff mit der größeren Härte den Stoff mit der jeweils geringeren Härte ritzen kann. Die Skala nach 
Mohs beginnt mit Kreide (Nr.1) und endet mit Diamant (Nr.10). Die Härte nach Brinell wird durch 
Messung der Fläche des bleibenden Eindrucks einer sehr harten, praktisch nicht verformbaren Ku-
gel, die gegen eine ebene Fläche des Materials gepresst wird, bestimmt. Die Brinell-Härte charakte-
risiert folglich die plastische Verformung eines Materials. Die Härte nach Shore ist durch die Ein-
drucktiefe eines standardisierten (z.B. pyramidenförmigen) Prüfkörpers bei festgelegten Werten der 
Belastung definiert. Die Shorehärte charakterisiert folglich die elastische oder plastische Verfor-
mung eines Materials. Die Verformbarkeit von Gummi und gummiähnlichen Kunststoffen wird 
üblicherweise durch Angabe der Shorehärte charakterisiert. Zwischen der Materialhärte und dem 
Elastizitätsmodul eines Materials besteht lediglich eine qualitative Beziehung. Die Materialhärte ist 
nicht mit der „Härte“, die in einem Zugversuch gemessen wird, gleichzusetzen. 
 Die Materialhärten nach Mohs und Brinell sind für die Auswahl von Materialien zum Bau 
von Orthesen, Prothesen und künstlichen Gelenken von Interesse, da sie Verformung und Abrieb-
verhalten mitbestimmen, beispielsweise die Verformung einer Gelenkpfanne aus Kunststoff durch 
einen Gelenkkopf aus Metall oder das Abriebverhalten von Partikeln aus Knochenzement zwischen 
artikulierenden Flächen aus Metall und Polyaethylen. Die Shorehärte wird zur Beschreibung der 
mechanischen Eigenschaften von Gummi und Schaumstoffen genutzt, die für die Auskleidung von 
Orthesen und Korsetten eingesetzt werden. Zur Charakterisierung mechanischer Eigenschaften der 
Gewebe des menschlichen Körpers wird die Messung der Eindrucktiefe eines Stempels in Gewebe-
oberflächen genutzt. Beispielsweise wird aus der Messung der Eindrucktiefe in Knorpeloberflächen 
oder in das plantare Fußgewebe die Steifigkeit der Gewebe beurteilt. 
 Eine diagnostische, durch Palpierung vorgenommene Prüfung der „Härte“ eines Muskels oder 
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speziell mit der Prüfung nach Shore, nicht mit den technischen Härteprüfverfahren gleichzusetzen. 
Die diagnostische Prüfung der „Härte“ charakterisiert nicht ein bestimmtes Material, sondern ein 
Organ, das aus unterschiedlichen Materialien in unterschiedlicher Weise aufgebaut sein kann. Die 
durch Palpierung beurteilte Härte ist eher ein Test für die im Organ, beispielsweise im Muskel, be-
stehende mechanische Spannung. Im Muskel kann diese Spannung durch Änderung der Innervation 
beeinflusst werden. Dies sind Gesichtspunkte, die bei technischen Härteprüfverfahren keine Rolle 
spielen. 
2.5 Reibung 
Wirkt zwischen zwei Körpern eine senkrecht zu ihrer Kontaktfläche gerichtete Kraft Fn, entsteht 
eine in der Ebene der Kontaktfläche wirkende Reibungskraft Fr (vgl. Kapitel 1 Abb. 1.23). Die Rei-
bungskraft ist entgegengesetzt zur Richtung der Relativbewegung (oder bevorstehenden Relativbe-
wegung) gerichtet. Sie ist proportional zur Größe der Kraft Fn.  
 
(2.8) r n| | | | F F  
 
Der Proportionalitätsfaktor  nimmt unterschiedliche Werte an, je nachdem ob eine Relativbewe-
gung stattfindet (g = Gleitreibungskoeffizient) oder nicht (h = Haftreibungskoeffizient).  Der 
Haftreibungskoeffizient ist im Allgemeinen größer als der Gleitreibungskoeffizient. Der Gleitrei-
bungskoeffizient ist praktisch geschwindigkeitsunabhängig.  
 
Materialpaar          h                 g 
Eisen – Eisen  1,0 
Stahl – Stahl 0,4 … 0,8 0,4 … 0,7  (trocken), 0,1 (geschmiert) 
Leder – Metall 0,6 0,2 (trocken), 0,1 (geschmiert) 
Holz – Holz 0,4 … 0,6 0,2 … 0,4 (trocken), 0,04 …0,16 (geschmiert) 
Stahl – Eis 0,03 0,014 
Eis – Eis  0,02 
Teflon – Teflon  0,04 
Gummi – Festkörper 1,0 … 4,0  
Keramik – Keramik*  0,002 … 0,07 
Keramik – Metall*  0,002 … 0,07 
UHMWPE – Metall*  0,06   … 0,08 
Metall – Metall*  0,25 
Knorpel – Knorpel*  0,001 




Haut-Wollsocke 0,51  
 
Tabelle 2.2   Richtwerte der Koeffizienten der Haftreibung h und der Gleitreibung g. 
Für die mit * gekennzeichneten Paarungen gilt: benetzt mit Synovialflüssigkeit. 
 




 Tabelle 2.2 listet Haft- und Gleitreibungskoeffizienten für Materialpaarungen im technischen 
Bereich, bei künstlichen Gelenkersatz, bei Gelenken des menschlichen Körpers sowie bei Materia-
lien für Prothesen und Orthesen. Die Zahlen der Tabelle 2.2 sind als Anhaltswerte zu verstehen, die 
je nach Oberflächenbeschaffenheit und Benetzung mit Schmierstoffen variieren können.  
 Reibung ist auf vielen Gebieten der Orthopädischen Biomechanik von großer praktischer Be-
deutung. Die Gleitreibung zwischen gesunden, mit Knorpel überzogenen Gelenkflächen ist sehr 
gering. Wenn das nicht so wäre, würden sich Gelenke unter Belastung nur schwer bewegen lassen. 
Die Reibung zwischen Kopf und Pfanne eines mit der Kraft F belasteten künstlichen Hüftgelenks 
mit dem Kopfradius R (Abb. 2.11) bewirkt ein Reibungsdrehmoment der Größe  
 
(2.9) rM F R   
 
Dieses Drehmoment ist der Bewegung des Gelenks entgegengesetzt gerichtet und bremst die Be-
wegung des Gelenks. Außerdem beansprucht das Reibungsdrehmoment die Verankerung des künst-
lichen Gelenks im Knochen. Man ist daher bestrebt, die Reibung zwischen den Komponenten eines 
künstlichen Gelenks so gering wie möglich zu gestalten. 
 
 
Abb. 2.11 Reibungsdrehmoment eines belasteten Kugelgelenks 
 
 Die elastische oder plastische Verformung von in Kontakt befindlichen Körpern durch die 
Normalkraft Fn und die Scherverformung durch die Reibungskraft Fr verursachen Abrieb von den 
sich gegeneinander bewegenden Oberflächen. Aus den Oberflächen ausgebrochene Abriebpartikel 
verändern die Oberflächenstruktur und damit wiederum die Reibungseigenschaften. Im menschli-
chen Körper können Abriebpartikel von Oberflächen künstlicher Gelenke zudem Entzündungen 
auslösen, die zum Auslockern der Gelenke führen können. 
 Beim Gehen ermöglicht die Reibung zwischen Fuß und Fußboden in der Phase des Hacken-
Auftreffens eine Abbremsung und in der Phase des Zehen-Abstoßens eine Beschleunigung des 
Körpers. Eine zu geringe Reibung zwischen Fuß und Boden kann zum Ausgleiten und Sturz führen. 
Unfälle durch Ausrutschen geschehen vornehmlich in der Phase des Hacken-Auftreffens. Ein Was-
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Kontakt zwischen Sohle und Flüssigkeit besteht. Der Reibungskoeffizient dieser Materialpaarung 
ist sehr klein. 
2.6 Materialversagen 
Wird im Zugversuch ein für das untersuchte Material charakteristischer Wert der Zugspannung 
überschritten, so reißt die Probe (Abb. 2.12). Ein (im Anfangsbereich) steiler Anstieg des Span-
nungs-Dehnungs Diagramms kennzeichnet ein hartes, ein flacher Anstieg ein weiches Material. 
Materialien, die sich nur gering dehnen, bevor sie reißen, werden als „spröde“ bezeichnet. Spröde 
sind beispielsweise Glas und kortikaler Knochen. Materialien die eine höhere Dehnung tolerieren, 
bevor sie reißen, werden als „zäh“ bezeichnet. Zäh sind beispielsweise Edelstahl und Polyaethylen.   
 
 
Abb. 2.12  Spannungs-Dehnungs Diagramm unterschiedlicher Materialien im Zugversuch. Die 
Kurven enden jeweils am Abrisspunkt. Ein steiler Anstieg des Diagramms in seinem Anfangsbe-
reich kennzeichnet ein hartes, ein flacher Anstieg ein weiches Material. Materialien, die sich stark 
dehnen, bevor es zum Bruch kommt, werden als zäh bezeichnet. Materialien, die sich nur gering 
dehnen, bevor es zum Bruch kommt, werden als spröde bezeichnet. 
 
 Zahlenmäßig wird das Materialversagen charakterisiert durch Angabe der Bruchspannung B 
und der Bruchdehnung B (Abb. 2.13). Zusätzlich charakterisiert man Spannung und Dehnung, bei 
der das Spannungs-Dehnungs Diagramm merklich von einer Geraden abweicht, durch „Spannung 
und Dehnung an der 0,2% Grenze“. Diese Grenze wird als Schnittpunkt einer im Abstand von  = 
0,2% zum linearen Teil des Spannungs-Dehnungs Diagramms gezeichneten Parallelen mit dem 
Spannungs-Dehnungs Diagramm bestimmt.  
 Der Wert der Druckspannung, bei dem eine Materialprobe zerstört wird, kann in einem 
Druckversuch ermittelt werden. Um Vergleichbarkeit mit der im Zugversuch ermittelten maximalen 
Spannung zu gewährleisten, ist zu beachten, dass eine Probe sich im Druckversuch bei zunehmen-
der Belastung möglicherweise zunächst verbiegt, bevor ein Zersplittern oder Zerbröseln des Mate-
rials erfolgt. Ob eine Verbiegung oder eine reine Stauchung erfolgt, hängt von der Form der Probe 
ab. Ein langer, dünner Stab würde sich unter Druck verbiegen, bevor es zum Materialversagen 
kommt; eine kurze, gedrungene Säule hingegen nicht. Da bei Biegung andere Spannungen in der 

















Materialprobe auftreten als bei reiner Kompression, wäre bei Verbiegung eine direkte Vergleich-
barkeit mit der im Zugversuch ermittelten maximalen Spannung nicht gegeben.  
 
 
Abb. 2.13 B Bruchspannung: Spannung an der Bruchgrenze,  B Bruchdehnung: Dehnung an der 
Bruchgrenze. Bestimmung der 0,2%-Spannung und 0,2%-Dehnung im Spannungs-Dehnungs Dia-
gramm. Zum linearen Anfangsteil des Spannungs-Dehnungs Diagramms wird eine Parallele im 
Abstand  = 0,002 gezogen. Der Schnittpunkt dieser Parallelen mit der Spannungs-Dehnungs Kur-
ve ergibt Spannung und Dehnung an der 0,2%-Grenze. 
 
 Die maximale Spannung, die in einem Druckversuch erzeugt werden kann, bevor es zum Pro-
benbruch kommt, ist im allgemeinen mit der im Zugversuch ermittelten Maximalspannung nicht 
identisch. Bei viskoelastischen Materialien hängt die Spannung, bei der ein Materialversagen auf-
tritt, außerdem von der Anstiegsgeschwindigkeit und der Dauer der Belastung ab. Die in der Tabel-







Edelstahl 700 15 Dubbel 
Titanlegierung 1200 6 Dubbel 
Polyaethylen 20 400 – 800 Saechtling 
Kortikalis 150 1,5 Yamada 
Spongiosa 2 2,5 Yamada 
 
Tab. 2.3  Richtwerte der maximalen Zugspannung und der Bruchdehnung von Materialien, die beim 
Bau von Implantaten Verwendung finden, sowie maximale Spannung und Bruchdehnung von Korti-
kalis und Spongiosa 
 
 Wird eine Materialprobe nicht nur ein Mal sondern mehrfach hintereinander belastet, so beo-
bachtet man, dass nach Ablauf mehrerer Belastungszyklen ein Probenbruch bereits bei einer Span-
nung erfolgt, die geringer ist als diejenige maximale Spannung, die in einem einzigen Belastungs-
versuch gemessen wird. Das mit zunehmender Zahl der Belastungszyklen beobachtete Absinken 
der Spannung, bei der ein Materialversagen erfolgt, wird als Materialermüdung bezeichnet. Die 
Abhängigkeit der Bruchspannung von der Zahl der Belastungszyklen ist in Abb. 2.14 qualitativ 
0 0,2 %   ε
  σ 
   σ 













Grundlagen aus der Mechanik 
 48
dargestellt. Die Bruchspannung sinkt mit zunehmender Zahl der Belastungszyklen. Bei vielen (je-
doch nicht allen) Materialien nähert sich die Bruchspannung bei hoher Zyklenzahl einem Grenz-
wert, der als Grenzwert der Dauerfestigkeit bezeichnet wird. Bleibt die Spannung einer Material-
probe unterhalb dieses Grenzwertes, können beliebig viele Belastungszyklen ablaufen, ohne dass es 
zu einem Materialversagen kommt.  
 
 
Abb. 2.14  Mit zunehmender Zahl der Belastungszyklen sinkt die Spannung, bei der es zum Bruch 
einer Materialprobe kommt, ab. Das Absinken der Bruchspannung wird als Materialermüdung be-
zeichnet. Tritt unterhalb eines Grenzwertes der Spannung auch bei sehr hohen Zyklenzahlen kein 
Bruch auf, so wird dieser Grenzwert als Grenzwert der Dauerfestigkeit bezeichnet. 
 
 Materialermüdung kommt dadurch zustande, dass kein Material absolut fehlerfrei aufgebaut 
ist. Unvermeidlicherweise enthält jede Materialprobe Unregelmäßigkeiten im Kristallgitteraufbau, 
Einschlüsse von Verunreinigungen oder Hohlräume geringer Abmessungen. Unter Belastung wer-
den derartige Fehlstellen bevorzugt zum Ausgangspunkt von Rissen. Unregelmäßigkeiten der Pro-
benoberflächen wie Kratzer oder Einkerbungen haben eine ähnliche Auswirkung. Durch wiederhol-
te Belastung verlängern sich die Risse, oder mehrere kurze Risse verbinden sich, bis es schließlich 
zum Bruch der gesamten, inzwischen vorgeschädigten Probe kommt. Gelegentlich lässt sich durch 
nachträgliche Inspektion der Bruchflächen das zeitliche Fortschreiten der Schädigung verifizieren.  
 Genauer betrachtet bestehen im Bereich hoher Spannung und niedriger Zyklenzahlen im Ge-
gensatz zum Bereich niedrigerer Spannung und hoher Zyklenzahlen unterschiedliche Schädi-
gungsmechanismen und folglich unterschiedliche funktionale Abhängigkeiten zwischen Bruch-
spannung und Zyklenzahl. Der Bereich von einer einzigen Belastung bis zu einer sehr hohen Zahl 
von Belastungszyklen lässt sich nicht durch eine einzige Funktion beschreiben. Dies ist in Abb. 
2.14 dadurch angedeutet, dass die Kurve in einen punktierten und durchgezogenen Bereich unter-
teilt ist. Mit anderen Worten, man kann aus dem bei hohen Zyklenzahlen beobachteten Ermüdungs-
verhalten nicht auf das Ermüdungsverhalten bei niedrigen Zyklenzahlen schließen (und umgekehrt); 
das Verhalten bei niedrigen und hohen Zyklenzahlen muss separat untersucht werden. 
 Frakturen von Knochen, die als Ermüdungsbruch interpretiert werden, werden in vivo bei 
Personen beobachtet, die ohne vorheriges Training eine belastende Tätigkeit mit hoher Wiederho-
lungsfrequenz aufgenommen haben. So wird angenommen, dass Frakturen, die bei Rekruten in der 
Tibia und im Fuß im Anschluss an Übungsmärsche beobachtet werden, auf Ermüdung des Kno-
chenmaterials zurückzuführen sind. Auch Ermüdungsfrakturen von Wirbelkörpern scheinen mög-
lich, wenn wirbelsäulenbelastende Tätigkeiten mit hoher Wiederholungsrate ausgeführt werden. Im 






















Einzelfall ist es jedoch schwierig, den Beweis eines Ermüdungsbruchs zu führen, da eine Inspektion 
der Bruchflächen der Knochen nicht möglich ist. Außerdem ist zu bedenken, dass in lebendem Ma-
terial natürliche Heilungsvorgänge einer Akkumulation von Mikroschäden entgegenwirken. Ob in 
lebendem Material ein Materialbruch durch Ermüdung erfolgen kann, hängt vom Fortschreiten der 
Schädigung relativ zum Fortschreiten der Heilung ab. Ein Ermüdungsbruch kann in lebendem Ma-
terial nur auftreten, wenn die Belastungszyklen in einem so kurzen Zeitraum anfallen, dass eine 
Reparatur der Mikroschäden nicht in ausreichendem Umfang erfolgen kann. 
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3 Verformung und Festigkeit von Strukturen 
Als Strukturen werden Gegenstände bezeichnet, die in einer bestimmten Architektur aus einem Ma-
terial oder mehreren Materialien aufgebaut sind. Der Begriff Architektur bezeichnet in diesem Zu-
sammenhang die geometrische Form des Gegenstandes und die Art und Weise, in der seine Einzel-
teile zusammengefügt sind. Strukturen in diesem Sinne sind beispielsweise ein Balken aus Holz, ein 
Wirbelkörper mit einer äußeren Schale aus kompaktem und einer Ausfüllung aus trabekulärem 
Knochen oder ein Gelenk des menschlichen Körpers, bestehend aus Knochen, Knorpel, Kapsel und 
Bandverbindungen. Die mechanischen Eigenschaften einer Struktur sind durch ihre Architektur und 
durch die Eigenschaften der Baumaterialien  bestimmt. 
 Die Formänderung einer Struktur bei Belastung ist von mehreren Einflussgrößen abhängig: a) 
Die Formänderung hängt von der Art der Belastung ab. Eine Belastung kann durch eine Zug- oder 
Druckkraft, durch ein Drehmoment, oder durch Kombinationen von Kräften und Drehmomenten 
erfolgen. Die Formänderung bei Einwirkung einer Kraft wird in Metern [m] oder als relative Län-
genänderung [%] gemessen. Die Formänderung bei Einwirkung eines Drehmoments wird in Grad 
[°] oder Radiant gemessen, wenn eine Torsion beobachtet wird. Im Fall einer Biegung wird die 
Formänderung üblicherweise als Durchbiegung in Metern [m] gemessen. b) Die Formänderung 
hängt von der Architektur der Struktur ab. Beispielsweise hängt die Biege- oder Torsionsverfor-
mung eines Balkens oder eines Knochens von Länge und Querschnittsform ab. Die Verformung 
eines Gelenks hängt von der Verformung der Knochen sowie von Aufbau und Richtung der Band-
verbindungen ab. c) Die Formänderung einer Struktur hängt von den mechanischen Eigenschaften 
der verwendeten Materialien ab. Im Fall eines Balkens aus Holz kommt es auf die verwendete 
Holzart (z.B. Eiche oder Fichte) an. Im Fall eines Gelenks spielen die Materialeigenschaften von 
Kortikalis, Spongiosa, Knorpel und Bändern eine Rolle. Im Fall einer Orthese sind die mechani-
schen Eigenschafen der verwendeten Metalle und Kunststoffe bestimmend. Die mechanischen Ei-
genschaften werden durch den Elastizitäts- und Schubmodul beschrieben, bei stärkeren Verformun-
gen zusätzlich durch das Spannungs-Dehnungs Verhalten im gesamten, in Frage kommenden Be-
reich. 
 Als Festigkeit einer Struktur bezeichnet man diejenige Belastung, bei der eine Zerstörung der 
Struktur eintritt. Zur Zerstörung kommt es, wenn in irgendeinem Teil der Struktur die Zug-, Druck- 
oder Scherspannung den für das betreffende Material höchstzulässigen Wert übersteigt und die 
Struktur (oder ein Teil davon) zerreißt, zerbricht oder sich irreversibel verformt. Je nach Art der 
Belastung unterscheidet man zwischen Zug-, Druck-, Torsions- oder Biegefestigkeit einer Struktur. 
Festigkeit bei Zug- oder Druckbelastung wird durch Angabe der Kraft am Punkt der Zerstörung in 
Newton [N] gemessen. Torsions- und Biegefestigkeit können auch durch Angabe des Drehmoments 
am Punkt der Zerstörung in Newtonmeter [Nm] angegeben werden. 
 Zug-, Druck-, Biege- und Torsionsfestigkeit einer Struktur sind voneinander unabhängig und 
können extrem unterschiedliche Werte annehmen. So ist beispielsweise ein Stapel Ziegelsteine 
druckfest aber nicht zugfest oder torsionsfest. Die Druckfestigkeit eines Knochens ist erheblich 
höher als seine Zugfestigkeit. Ein Seil, ein Muskel oder ein Band sind zugfest aber wenig druckfest. 
 Formänderung und Festigkeit von Strukturen können experimentell oder rechnerisch be-
stimmt werden. Bei der experimentellen Bestimmung werden Versuchsanordnungen ähnlich denen 
verwandt, die zur Bestimmung der mechanischen Eigenschaften von Materialien eingesetzt werden. 




Zur experimentellen Bestimmung wird eine Struktur in einer Materialprüfmaschine durch eine Zug- 
oder Druckkraft oder durch ein Torsions- oder Biegemoment belastet. Die Änderung der Form wird 
in Abhängigkeit von der Belastung registriert; ebenso der Belastungswert, bei dem eine Zerstörung 
auftritt. Wahlweise kann man in der Versuchsanordnung auch die Verformung vorgeben und die 
Reaktionskraft oder das Reaktionsdrehmoment messen. Die Messergebnisse der mechanischen Prü-
fung von Strukturen sind ungeachtet des ähnlichen Versuchsaufbaus jedoch anders zu bewerten als 
Messergebnisse der Materialprüfung, da sowohl die Materialeigenschaften wie auch die Architektur 
der Struktur in das Ergebnis eingehen. Offenkundig kann man mit sehr festen Materialien eine 
Struktur geringer Festigkeit bauen; alternativ kann mit Materialien mittlerer Festigkeit unter Um-
ständen eine Struktur hoher Festigkeit errichtet werden. 
 Für Strukturen, die aus einem einzigen Material aufgebaut sind und die einfache geometrische 
Formen haben, liegen Formeln vor, mit deren Hilfe in einfachen Belastungsfällen und bei Kenntnis 
der mechanischen Eigenschaften des verwendeten Materials Formänderung und Festigkeit berech-
net werden können. Einfache Formen sind beispielsweise Stäbe oder Rohre mit rundem oder recht-
eckigem Querschnitt. Einfache Belastungsfälle sind Druck oder Zug in Stablängsrichtung oder Tor-
sion um die Stablängsachse. Zusätzliche Voraussetzung für die Anwendung der Formeln ist, dass 
die Verformungen unter Belastung klein bleiben. Bei Kombination mehrerer Materialien und in 
komplexen Belastungsfällen sind Berechnungen von Formänderung, Spannungen und Festigkeit 
mit Hilfe der Methode der Finiten Elemente (FEM) möglich. 
3.1 Experimentelle Bestimmung von Verformung und Festigkeit 
Die Abhängigkeit von Verformung und Belastung kann sehr unterschiedlich ausfallen. Dies wird 
nachfolgend an Beispielen verschiedener Gewebe und Organe illustriert. Ein Zugversuch liefert 
Daten über Formänderung und Festigkeit bei Zugbelastung. Abbildung 3.1 zeigt die Zugkraft eines 
Bandes in Abhängigkeit von der Längenänderung. Der Anstieg der Kraft-Längen Kurve wird in 
jedem Punkt der Kurve näherungsweise durch den Differenzenquotienten dF/dL beschrieben. In 
diesem Ausdruck bezeichnet dL die Längenänderung, die bei einer kleinen Änderung dF der belas-
tenden Kraft beobachtet wird. dF/dL wird als Steifigkeit der Struktur bezeichnet. Die Steifigkeit 
wird in Newton pro Meter [N/m] oder Newton pro Millimeter [N/mm] gemessen. Der Zahlenwert 
der Steifigkeit gibt an, wie viel Newton aufgewendet werden müssen, um eine Längenänderung der 
Struktur um 1 m, bzw. um 1 mm, zu bewirken. 
 Der in Abbildung 3.1 gezeigte Kurvenverlauf ist typisch für das Verhalten weicher Gewebe 
unter Zugbelastung. Das Kraft-Längen oder Kraft-Längenänderung Diagramm folgt im allgemeinen 
keiner Geraden; die Steifigkeit ist daher in jedem Abschnitt der Kurve unterschiedlich. Der Anstieg 
des Kraft-Längen Diagramms, die Steifigkeit, hat im gezeigten Beispiel kleine Werte bei kleinen 
Kräften und nimmt bei größeren Kräften größere Werte an. Bei Bändern wird dieses Verhalten 
dadurch bewirkt, dass sich mit zunehmender Belastung die Kollagenfasern mehr und mehr in Rich-
tung der Kraft ausrichten.  
 Wenn die Kraft F den Wert der Zugfestigkeit erreicht, reißt das Band teilweise oder vollstän-
dig. Im Beispiel der Abbildung 3.1 geschah der erste, partielle Ab- oder Einriss bei etwa 200 N. In 
Bändern erfolgt der vollständige Abriss nicht auf einmal, sondern in Stufen, weil nicht alle Faser-
bündel des Bandes gleich stark belastet werden, und daher die Zerreißspannung in einzelnen Bün-
deln bei unterschiedlicher Dehnung des gesamten Bandes erreicht wird. Der vollständige Abriss 
wurde im gezeigten Beispiel nach einer Längenzunahme von etwa 3 mm erreicht. Zwischen dem 
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Erreichen der Festigkeitsgrenze (ca. 200 N) und dem vollständigen Abriss war noch eine einge-
schränkte, mit zunehmender Zerstörung abnehmende Kraftübertragung möglich. 
 
 
Abb. 3.1  Kraft-Längenänderung Diagramm eines Bandes unter Zugbelastung. Nach: Amiel u. Mit-
arb. 1982 
 
 Abbildung 3.2 zeigt das Kraft-Längen Diagramm einer Hautprobe. Bei dieser Struktur sind 
der Anfangsbereich hoher Dehnung bei geringen Kräften (Bereich geringer Steifigkeit) und der 
anschließende Bereich geringerer Zunahme der Dehnung bei höheren Kräften (Bereich höherer 
Steifigkeit) besonders deutlich ausgeprägt. Das Kraft-Längen Diagramm folgt einer Hysteresis-
Schleife. Die Struktur verformt sich elastisch, da (im untersuchten Belastungsbereich) keine blei-
bende Verformung beobachtet wird. Man erkennt, dass das Verformungsverhalten der Haut an ihre 
physiologische Aufgabe hervorragend angepasst ist. 
 
 
Abb. 3.2  Kraft-Längenänderung Diagramm einer Hautprobe. Die Probe zeigt bei kleinen Kräften 
einen Bereich geringer Steifigkeit; daran schließt sich ein Bereich höherer Steifigkeit an. Das Dia-
gramm folgt einer Hysteresis-Schleife. Die Verformung ist elastisch, da bei Wiedererreichen der 
Kraft Null die Ausgangslänge wieder erreicht wird. Nach: Lanir u. Mitarb. 1974 
 
 Abbildung 3.3 zeigt das passive Kraft-Längenänderung Diagramm eines glatten Muskels. 
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Hysteresis-Schleife. Nach Abschluss des Belastungszyklus verbleibt eine Verformung, die sich mit 
der Zeit zurückbildet. Die Struktur ist viskoelastisch. Es ist zu erwarten, dass ein in-vivo gemesse-
nes Kraft-Längen Diagramm eines Muskels eine andere Form annimmt, da Innervation die Steifig-
keit eines Muskels gegenüber dem passiven Zustand verändert.  
 
 
Abb. 3.3 Kraft-Längenänderung Diagramm der passiven Dehnung eines Muskels. Das Diagramm 
folgt einer Hysteresis-Schleife. Die Verformung ist viskoelastisch oder plastisch, da bei Wiederer-
reichen der Kraft Null die Ausgangslänge nicht erreicht wird. Nach: Sparks u. Mitarb. 1962 
 
 
Abb. 3.4  Durchbiegung menschlicher Knochen unter 3-Punkt Belastung. Nach Yamada, 1970. 
 
 Abbildung 3.4 zeigt die Durchbiegung von Knochen unter 3-Punkt Belastung. In einer 3-
Punkt Belastung wird der Knochen an beiden Enden gelagert und mittig durch eine Kraft F belastet. 
Die Durchbiegung am Angriffspunkt der Kraft wird gemessen. Die Kurven enden jeweils bei Errei-
chen der Festigkeitsgrenze. Die Zusammenstellung der Daten mehrerer Knochen soll lediglich ei-
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Fibula mit einem Femur, macht auf diese Weise wenig Sinn, da Durchbiegung und Biegefestigkeit 
vom Material, der Querschnittsform und der Länge der Knochen abhängen. Demgegenüber ist zur 
Untersuchung der Einflüsse zeitweiliger Ruhigstellung, knochenchirurgischer Eingriffe oder In-
strumentierung durch Implantate ein Vergleich der Verformung gleicher Knochen sinnvoll, z.B. der 
Verformung des rechten und des linken Femur einer Person oder eines Versuchstieres.  
 
 
Abb. 3.5  Torsion menschlicher Knochen bei Belastung durch ein in Längsrichtung des Knochens 
ausgerichtetes Torsionsmoment. Nach Yamada, 1970. 
 
 Abbildung 3.5 zeigt Messergebnisse der Bestimmung der Torsionsverformung und der Torsi-
onsfestigkeit von Knochen. In diesem Versuchsaufbau wird ein Ende des Knochens fixiert; am an-
deren Ende wird ein um die Knochenlängsachse wirkendes Drehmoment eingeleitet. Verformung 
und Torsionsfestigkeit sind vom Material der Knochen, ihren Längen und ihren Querschnittsformen 
abhängig. Erwartungsgemäß bestehen große Unterschiede in der Torsionssteifigkeit (Steigung der 
Kurven) wie auch in der Torsionsfestigkeit und maximalen Verformung zwischen den einzelnen 
Knochen. 
Abb. 3.6  Stauchung eines menschlichen Lendenwirbelkörpers bei Belastung durch eine Druckkraft. 
Die Festigkeit beträgt im gezeigten Beispiel etwa 9 kN. Im Anschluss an die Fraktur bleibt eine 

































 Abbildung 3.6 zeigt die Stauchung eines lumbalen Wirbelkörpers in Abhängigkeit von einer 
senkrecht zu den Endplatten ausgerichteten Druckkraft. Im gezeigten Beispiel nimmt die Steifigkeit 
der Struktur mit der Belastung zunächst zu. Die Festigkeit des untersuchten Wirbelkörpers beträgt 
etwa 9 kN. Nach der Fraktur ist die Tragfähigkeit nicht auf Null herabgesetzt, sondern verbleibt bei 
etwa 5 kN, weil sich einzelne, geborstene Anteile des trabekulären Knochens abstützen können, 
bevor eventuell ein weiterer Zusammenbruch erfolgt. In vivo ist die Tragfähigkeit, die längerfristig 
nach einer Kompressionsfraktur verbleibt, davon abhängig, ob und wie schnell die frakturierten 
Anteile durch neuen Knochen ersetzt werden können. 
 
 
Abb. 3.7  Passive Rotation der Halswirbelsäule durch ein äußeres Drehmoment. Bei Rotation nach 
rechts und links durchläuft das Belastungs-Verformungs-Diagramm eine vollständige Hysteresis-
Schleife. Die beim Drehmoment Null verbleibende Rotation ist von der Höhe und Richtung des zu-
vor ausgeübten Drehmoments abhängig. Nach: McClure u. Mitarb. 1998 
 
 Wenn eine Struktur Bauteile aus viskoelastischem oder plastischem Material enthält, oder 
wenn einzelne Anteile der Struktur mit „Spiel“ miteinander verbunden sind, so dass sie sich unter 
Reibung geringfügig gegeneinander bewegen können, beobachtet man nach Ablauf eines Belas-
tungszyklus eine bleibende Verformung. Abbildung 3.7 illustriert dies am Beispiel der passiven, 
axialen Rotation der Halswirbelsäule unter Einwirkung eines äußeren Drehmoments. Der gemesse-
ne Bewegungsumfang zwischen maximaler Rechts- und Linksdrehung beträgt rund 160°. Die Win-
kelstellung der Halswirbelsäule in Abhängigkeit vom Drehmoment folgt einer Hysteresis-Schleife. 
Der Bereich der plastischen Verformung reicht von rund +60° bis -60°; in diesem Bereich ist die 
Winkelstellung von der mechanischen Vorgeschichte abhängig, d.h. von Richtung und Betrag des 
Drehmoments, das zuvor eingewirkt hat. In der orthopädischen und biomechanischen Literatur wird 
der Bereich der plastischen Verformung einer Struktur gelegentlich als „neutrale Zone“ bezeichnet. 
Diese neue Namengebung ist nicht unbedingt erforderlich, da der Begriff „plastische Verformung“ 
den Sachverhalt bereits beschreibt. Zudem muss man sich klarmachen, dass die Größe des Bereichs 
der plastischen Verformung nicht kennzeichnend für die untersuchte Struktur ist, da das Ausmaß 
der plastischen Verformung (die Größe der „neutralen Zone“) vom Maximalwert der zuvor ausge-
übten Belastung abhängt. Wird der Bereich der Belastung erhöht oder erniedrigt, vergrößert oder 
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folglich zur Charakterisierung mechanischer Eigenschaften von Strukturen des Haltungs- und Be-
wegungsapparates wenig geeignet. 
 
 
Abb. 3.8  Die Fläche unter dem Belastungs-Verformungs-Diagramm ist ein Maß für die zur Ver-
formung einer Struktur aufgewandte Energie. Das Diagramm illustriert die Verformungsenergien 
der Strukturen A und B durch die Flächen unter den zugehörigen Kurven. 
 
 Für die Verformung einer Struktur wird Energie (Arbeit) aufgewandt. Bei Belastung durch 
eine Kraft ist die zu jedem Zeitpunkt des Verformungsvorgangs aufzuwendende Verformungsener-
gie durch das Produkt aus momentaner Kraft und momentaner Längenänderung gegeben, bei Torsi-
on durch das Produkt von Drehmoment und momentaner Winkeländerung. In beiden Fällen hat die 
Verformungsenergie die Dimension Newtonmeter [Nm]. Die gesamte, bis zu einer bestimmten Ver-
formung aufzubringende Energie ist durch Summation der Verformungsenergie vom Beginn bis 
zum Ende der Verformung gegeben. Es lässt sich zeigen (der Beweis wird hier nicht geführt), dass 
die gesamte, bis zu einer bestimmten Verformung aufgewandte Energie durch die Fläche (das In-
tegral) unter dem Belastungs-Verformungs Diagramm beschrieben wird. Dies gilt unabhängig da-
von, ob die Diagramme einer Geraden oder einem irregulärem Kurvenverlauf folgen. Abbildung 3.8 
illustriert dies am Beispiel der Strukturen A und B, die unterschiedlich verformt wurden. Die Struk-
tur A hat eine größere Steifigkeit als die Struktur B. Die Verformungsenergie, die vom Verlauf des 
Belastungs-Verformungs Diagramms und vom Bereich der Verformung abhängt, ist im gezeigten 
Beispiel jedoch im Fall B größer als im Fall A. Diesen Umstand macht man sich gelegentlich bei 
der Dämpfung von Kraftstößen zunutze, wo eine wenig steife Struktur bei einer großen Verformung 
einen großen Energiebetrag aufnehmen (absorbieren) kann. 
3.2 Berechnung von Verformung und Festigkeit stabförmiger Strukturen 
Strukturen werden als stab- oder balkenförmig bezeichnet, wenn ihre Länge groß gegen die Quer-
schnittsabmessungen ist. Bei einfachen Querschnittsformen (Rechteck, Sechseck, Kreis, Rohr) und 
in unkomplizierten Belastungsfällen kann die im Material des Stabes bestehende Spannungsvertei-
lung theoretisch abgeleitet werden. Beispiele unkomplizierter Belastungsfälle sind die Belastung 
eines Stabes durch eine in Längsrichtung wirkende Kraft auf Zug oder Druck, oder die Belastung 
durch ein Drehmoment auf Biegung oder Torsion. Kennt man den Elastizitätsmodul und den Torsi-
onsmodul des Materials, aus dem ein Stab gefertigt ist, so kann aus den Spannungen die Deformati-
on berechnet werden. Da die mechanischen Spannungen proportional zur belastenden Kraft oder 
zum belastenden Drehmoment wachsen, ist es ferner möglich, die Höhe der Belastung anzugeben, 













gen Höchstwert annimmt. Der zugehörige Belastungswert gibt die Zug-, Druck- oder Torsionsfes-
tigkeit des Stabes an. 
 Liegen Stäbe mit unregelmäßigen Querschnittsformen vor, oder hat man es mit komplizierten 
Belastungsfällen zu tun, so erlaubt die Anwendung der Berechnungsformeln für stabförmige Ge-
genstände in vielen Fällen, Festigkeit und Verformung wenigstens näherungsweise zu ermitteln. Zu 
diesem Ziel werden Geometrie und Belastungsfall hinreichend vereinfacht. Beispielsweise kann der 
Querschnitt eines langen Röhrenknochens durch den Querschnitt eines Rohres mit dem mittleren 
Durchmesser und der mittleren Wandstärke des kortikalen Knochens ersetzt werden. Liegt ein Be-
lastungszustand durch mehrere Kräfte oder Drehmomente vor, so wählt man für eine Abschätzung 
der Festigkeit nur die Kraft oder nur das Moment mit dem höchsten Betrag aus. Das Vorgehen zur 
Ermittlung von Deformation und Festigkeit wird nachfolgend a) am Beispiel eines Stabes beliebiger 
Querschnittsform unter Einwirkung einer in Längsrichtung wirkenden Kraft, b) eines rechteckigen 
Stabes unter Einwirkung eines Biegemomentes, sowie c) eines runden Stabes unter Einwirkung 
eines Torsionsmoments illustriert. 
3.2.1  Längenänderung eines Stabes bei Zug- oder Druckbelastung 
Bei Belastung eines Stabes auf Zug oder Druck (Abb. 3.9) darf man annehmen, dass in genügender 
Entfernung vom Angriffspunkt der Kraft die Zug- oder Druckspannung über der Querschnittsfläche 
A an jeder Stelle gleich groß ist. Die Spannung  hat den Betrag 
 




Abb. 3.9  Bei Belastung eines Stabes durch eine Zugkraft F ist (in genügender Entfernung vom An-
griffspunkt der Kraft) die Spannung auf jeder Querschnittsfläche parallel zu A gleich groß und hat 
den Wert  = F/A.  
 
Für die Längenänderung dL des Stabes der Ausgangslänge L folgt nach dem Hooke’schen Gesetz 
 
(3.2) 
E dL / L
dL L / E
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Die Längenänderung dL ist proportional zur Ausgangslänge L und zur Kraft F und umgekehrt pro-
portional zur Querschnittsfläche A und zum Elastizitätsmodul E. 
 Wird der Quotient F/A größer als die für das gegebene Material maximal zulässige Spannung 
max, kommt es zum Riss oder Bruch. Es folgt 
 
(3.3) maxZug oder Bruchfestigkeit A [N]     
 
Die Festigkeit nimmt mit zunehmender Bruchspannung max und zunehmender Querschnittsfläche 
A zu; sie ist unabhängig vom Elastizitätsmodul E oder der Ausgangslänge L des Stabes. 
3.2.2  Biegung eines einseitig eingespannten Stabes 
Wird ein einseitig eingespannter Balken an seinem freien Ende mit einer senkrecht zur Balkenachse 
wirkenden Kraft F belastet, so verbiegt sich der Balken (Abb. 3.10). An der Oberseite des Balkens 
wird das Material gedehnt, an der Unterseite wird es gestaucht. Die mittlere Schicht, die so genann-
te neutrale Faser, ändert ihre Länge nicht. Im Material entstehen Zug- und Druckspannungen Z 
und D. Die Spannungen nehmen an den Balkenoberflächen ihren größten Wert an und fallen zur 
neutralen Faser hin ab. An jeder Querschnittsfläche im Abstand L1 vom Kraftangriffspunkt üben die 




Abb. 3.10  Durchbiegung f eines einseitig eingespannten Stabes unter der Wirkung einer am freien 
Ende angreifenden Kraft F.  
 
 Man kann zeigen (der Beweis wird hier nicht geführt), dass die Durchbiegung f des Balkens 
an seinem freien Ende gegeben ist durch 
 
(3.4) 3f (F L ) /(3 E I) [m]     
 
In dieser Formel bezeichnet F die Kraft, L die Länge des Balkens, E den Elastizitätsmodul des Bal-
kenmaterials und I das Flächenmoment 2. Grades. Das Flächenmoment I hängt nur von der Form 

















(3.5) 3 4I b h /12 [m ]   
 
Man erkennt an diesen Formeln, dass die Länge L und die Höhe h eines Balkens einen sehr großen 
Einfluss auf die Durchbiegung haben. Die Spannung an der Balkenoberfläche im Abstand L1 vom 






M / W [N / m ]
L F / W [N / m ]
 
    
 
In dieser Formel bezeichnet M das Drehmoment L1·F und W das Widerstandsmoment. Das Wider-
standsmoment hängt (wie das Flächenmoment 2. Grades) nur von der Querschnittsform des Balkens 
ab. Für einen Balken rechteckigen Querschnitts beträgt es 
 
(3.7) 2 3W b h / 6 [m ]   
 
Da das Drehmoment und damit die Spannung längs des Balkens vom Kraftangriffspunkt zur Ein-
spannstelle hin nach der Formel  = M/W wachsen, erkennt man, dass die Spannung an der Ein-
spannstelle (L1 = L) am größten ist. Wenn ihr Wert die für das Balkenmaterial höchstzulässige 
Druck- oder Zugspannung max überschreitet, bricht der Balken an der Einspannstelle. Die Biege-
festigkeit des einseitig eingespannten Balkens, d.h. der Maximalwert der Kraft, mit der der Balken 
belastet werden kann, ist folglich gegeben durch 
 
(3.8) maxBiegefestigkeit W / L [N]    
 
Für den Balken mit rechteckigem Querschnitt ergibt sich 
 
(3.9) 2maxBiegefestigkeit b h / 6 L [N]      
 
Die Formel zeigt, dass die Biegefestigkeit stärker von der Höhe h als von der Breite b des Balkens 
abhängt; die Festigkeit nimmt umgekehrt zur Balkenlänge L ab. 
 Formeln zur Berechnung des Flächenmoments 2. Grades und des Widerstandsmoments für 
weitere Querschnittsformen (Kreis, Hohlzylinder, Dreieck etc.) finden sich in Handbüchern der 
Mechanik. Dort findet der Leser ebenfalls Formeln für die Berechnung der Durchbiegung von Stä-
ben in weiteren einfachen Belastungsfällen, beispielsweise Dreipunktlagerung, Vierpunktlagerung 
oder gleichmäßige Verteilung der Last längs eines Stabes. Mit ihrer Hilfe lassen sich analog zum 
oben beschriebenen Fall Verformung und Festigkeit ermitteln. 
 Der gebogene Balken mit Zugspannung und Dehnung auf der konvexen sowie Druckspan-
nung und Stauchung auf der konkaven Seite wird auch in medizinischen Fragstellungen als Modell 
genutzt: Wo zeigen sich die ersten Anzeichen eines Materialversagens bei einem auf Biegung bean-
spruchten Knochen, dessen Material zwar druckfest aber wenig zugfest ist? Auf welcher Seite ver-
sorgt der Operateur einen gebrochenen Knochen mit einer Platte? Warum verlängert sich der auf 
der Rückenoberfläche gemessene Abstand zwischen den Dornfortsätzen bei Vorbeuge des Rumpfes 
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(Schober'sches Zeichen)? In welcher Richtung muss ein Pflaster geklebt werden, um eine Schnitt-
wunde vor dem Aufreißen zu schützen?  
3.2.3  Torsion eines Stabes um seine Längsachse 
Betrachtet sei ein einseitig eingespannter Stab kreisförmigen Querschnitts, der an seinem freien 
Ende mit einem um die Längsachse des Stabes wirkenden Drehmoment M belastet wird. Um einen 
Zusammenhang zwischen Drehmoment, Materialkonstanten, Form des Stabes und dem Torsions-
winkel herzustellen, denkt man sich den Stab in dünnwandige Hohlzylinder unterteilt (Abb. 3.11). 
Die Torsion eines Hohlzylinders mit dem Radius R und der Wandstärke dR um den Winkel  be-
wirkt eine Scherung der Zylinderwand um den Winkel . Für den Zusammenhang zwischen beiden 
Winkeln gilt 
 




Abb. 3.11  Ableitung des Zusammenhangs zwischen Drehmoment und Torsionsverformung eines 
Stabes mit kreisförmigem Querschnitt. Der Stab wird gedanklich in konzentrische Hohlzylinder 
zerteilt. Die Drillung eines Hohlzylinders um den Winkel  entspricht einer Scherverformung der 
Mantelfläche des Zylinders um den Winkel  durch eine Scherspannung .  multipliziert mit der 
Querschnittsfläche ergibt die zugehörige Scherkraft. Das äußere Drehmoment ist gleich der Summe 
der Drehmomente aller Scherkräfte multipliziert mit den zugehörigen Radien R. 
 
Auf der Querschnittsfläche des Hohlzylinders wird die Scherspannung 
 
(3.11) 2G [N / m ]    
 
erzeugt. In dieser Formel bezeichnet G den Torsions- oder Schubmodul. Die Scherkraft als Produkt 
von Scherspannung  und Querschnittsfläche des Hohlzylinders bewirkt ein Drehmoment, das dem 
äußeren Drehmoment entgegengesetzt ist; die Drehmomente aller Hohlzylinder halten dem äußeren 
Drehmoment M das Gleichgewicht. Man kann zeigen (der Beweis wird hier nicht geführt), dass für 











(3.12) p(M L) /(G I )     
 
In dieser Formel bezeichnet M das Drehmoment, L die Länge des Stabes, G den Torsionsmodul und 
Ip das polare Flächenmoment 2. Grades. Ip hängt nur von der Querschnittsform des Stabes ab. Für 
einen Stab mit rundem Querschnitt und dem Durchmesser d beträgt es 
 
(3.13) 4 4pI d / 32 [m ]   
 
Die Scherspannung  hat an der Oberfläche des Stabes ihren größten Wert. Sie beträgt unabhängig 
vom Ort längs des Stabes 
 
(3.14) pM / W   
 
In dieser Formel bezeichnet Wp das polare Widerstandsmoment. Wp hängt (wie auch das polare 
Flächenmoment 2. Grades) nur von der Form des Stabquerschnitts  ab. Für einen Stab mit rundem 
Querschnitt beträgt es 
 
(3.15) 3 3pW d /16 [m ]   
 
Die Torsionsfestigkeit, d.h. das maximale Drehmoment, mit dem der Stab belastet werden kann, ist 
erreicht, wenn die Scherspannung ihren maximal zulässigen Wert max annimmt 
 
(3.16) max pTorsionsfestigkeit W [Nm]    
 
Da die Scherspannung an jeder Stelle längs des Stabes zwischen Einspannstelle und Stabende 
gleich groß ist, gibt es in diesem Fall keine Vorhersage darüber, wo der Bruch der Probe erfolgen 
wird. Für den Ort des Probenbruchs sind lokale Formabweichungen und Materialfehler bestim-
mend. Formeln zur Berechnung des polaren Flächenmoments 2. Grades und des polaren Wider-
standsmoments für andere Querschnittsformen (Hohlzylinder, Rechteck, Dreieck etc.) finden sich in 
Handbüchern der Mechanik. Mit ihrer Hilfe lassen sich analog zum oben beschriebenen Vorgehen 
Verformung und Festigkeit von stabförmigen Strukturen bei Torsionsbelastung ermitteln. 
3.3 Herabsetzung der Festigkeit durch Spannungskonzentrationen 
Die praktische Erfahrung zeigt, dass die Festigkeit einer Struktur deutlich geringer sein kann als der 
Wert, den man mit Kenntnis der maximalen Druck- oder Zugspannung vorab berechnet. Zur Erklä-
rung führte Inglis 1913 den Begriff der Spannungskonzentration ein. Inglis berechnete die Span-
nung an den Rändern kleiner Hohlräume in einem auf Druck oder Zug beanspruchten Material. Be-
findet sich an der Oberfläche eines Bauelements ein Schnitt oder Riss der Tiefe 2d, dessen Spitze 
mit dem Radius r gerundet ist so beträgt die Spannung c in der Tiefe des Schnitts oder Risses nach 
Inglis näherungsweise 
 
(3.17) c 0 (1 2 d / r )       
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In dieser Formel bezeichnet 0 die Spannung, die unter gleicher Belastung beim ungeschädigten 
Bauteil zu erwarten gewesen wäre. Man erkennt, dass speziell bei kleinem Radius r (einem scharfen 




Abb. 3.12  Ein Einschnitt der Tiefe 2d, der an seiner Spitze mit dem Radius r gerundet ist, bewirkt 
eine Spannungskonzentration, deren Größe sich mit der Formel von Inglis abschätzen lässt. 
 
 Liegt der Einschnitt auf der Oberseite eines auf Biegung beanspruchten Stabes (Abb. 3.12), so 
kann es in Abhängigkeit von d und r und dem Ort des Schnitts vorkommen, dass die Bruchspan-
nung des Materials an dieser Stelle eher erreicht wird als an der Einspannstelle des Stabes, an der 
man sie nach den in Abschnitt 3.2.2 gegebenen Formeln erwarten würde. Der Bruch erfolgt dann an 
der Stelle des Schnitts; die Festigkeit der Struktur ist gegenüber dem Zustand ohne Einschnitt her-
abgesetzt. Dieser Effekt wird beispielsweise beim Schneiden von Glasscheiben genutzt. Die Glas-
scheibe bricht genau an der Linie, an der der Glasschneider einen feinen, scharfen Schnitt an der 
Oberfläche gesetzt hat.  
 
 
Abb. 3.13  Nach Abnahme einer Platte bewirken die Bohrlöcher der Knochenschrauben Span-









 Spannungskonzentrationen sind immer dort zu erwarten, wo sich Querschnitte von Bauteilen 
ändern. Die Spannungskonzentrationen sind umso höher, je kürzer die Strecke ist, auf der die Quer-
schnittsänderung erfolgt. Wird beispielsweise nach der Ausheilung einer Fraktur eine Platte vom 
Knochen entfernt (Abb. 3.13), so ist der Knochen für einen gewissen Zeitraum nach der Plattenent-
fernung nur gering belastbar. Der Grund sind Spannungskonzentrationen, verursacht durch die noch 
offenen Bohrlöcher der Schrauben. (Hinzukommen kann eine Verminderung der Festigkeit durch 
Resorption von Knochenmaterial während der vorangegangenen Periode der Teilentlastung.) Durch 
geeignete Formgebung lassen sich Spannungskonzentrationen vermindern. Lässt sich beispielswei-
se aus konstruktiven Gründen ein Einschnitt in einen Balken nicht vermeiden (Abb. 3.14a) so ist es 
zur Vermeidung zu hoher Spannungen günstig, den Einschnitt zu runden. Eine Knochenschraube, 
auf die ein Gewinde geschnitten ist (Abb. 3.14b), weist eine Spannungskonzentration an der Stelle 
auf, an der der zylindrische Querschnitt des Schraubenhalses in den Kernquerschnitt des Gewindes 
übergeht. Die Spannungskonzentration wird gemindert, wenn der Schraubenhals den gleichen 
Durchmesser wie der Kern des Gewindes  erhält.  
 
 
Abb. 3.14  a) Bei gleich bleibender Tiefe nimmt die Spannung an der Spitze eines Einschnitts ab, 
wenn der Radius des Einschnitts im Spitzenbereich vergrößert wird. b) Die Spannung am Übergang 
vom zylindrischen Teil einer Schraube zum Gewinde nimmt ab, wenn der Durchmesser des zylindri-
schen Teils auf den Kerndurchmesser des Gewindes verkleinert wird. 
 
 Trotz des großen Fortschritts, den das Konzept der Spannungskonzentration in der Praxis für 
Entwurf und Ausführung hoch belastbarer Strukturen bewirkt hat, blieben offene Fragen. So wird 
beobachtet, dass in einigen Materialien an Stellen hoher Spannungskonzentration dennoch kein 
Bruch auftritt. Um zu erklären, wann sich ein Riss in einem Material ausbreiten kann, müssen nach 
Griffith (1920) zwei Bedingungen erfüllt sein. Erstens muss die Verformungsenergie, die beim Ver-
längern eines Risses frei wird, größer sein als die Bruchenergie, die zur Trennung des Materials an 
der Spitze des Risses aufgebracht werden muss. Zweitens muss der molekulare Aufbau des Materi-
als den Transport der Verformungsenergie an die Spitze des Risses gewährleisten. Die Idee von 
Griffith sei in Abbildung 3.15 illustriert. Auf der Oberseite eines gebogenen Balkens ist das Materi-
al unter Zugspannung. Ein an der Oberfläche entstandener Riss bewirkt, dass in einer gewissen 
Umgebung des Risses die Spannung im Material abnimmt (das Material entspannt sich). Dadurch 
wird Verformungsenergie frei. Nach Griffith ist die frei werdende Verformungsenergie proportional 
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formungsenergie frei wird, um ein Vergrößern des Risses zu ermöglichen. Nach Griffith lässt sich 





Abb. 3.15  Ein Riss bewirkt eine Entspannung im umgebenden Volumen (grau gekennzeichnet). 
Verformungsenergie wird frei. Ist die freiwerdende Energie größer als die zum Aufreißen des Mate-
rials erforderliche Energie, vertieft sich der Riss. 
 
  Im Ergebnis kann man die Festigkeit einer gegebenen Struktur in drei Schritten beurteilen. 
Bei vorgegebener Belastung ist zunächst zu prüfen, ob bei Vernachlässigung von Spannungskon-
zentrationen die maximal zulässige Spannung des Konstruktionsmaterials an irgendeiner Stelle 
überschritten wird. Zweitens ist zu prüfen, ob Spannungskonzentrationen entstehen können, welche 
die Festigkeit mindern. Wenn Risse im Material nicht ausgeschlossen werden können, ist zu prüfen, 
ob sie die kritische Länge nach Griffith unter- oder überschreiten. 
 
Lehrbücher und Nachschlagewerke 
 
Abé H, Hayashi K, Sato M. (Hrsg). Data book on mechanical properties of living cells, tissues, and 
 organs. Springer, Tokio 1996 
Beitz W, Grote KH (Hrsg). Dubbel. Taschenbuch für den Maschinenbau. Springer, Berlin 2007 
Daniel H. Physik 1. Mechanik, Wellen, Wärme. De Gryter, Berlin 1998 
Gordon JE, Ball P. The new science of strong materials, or why you don’t fall through the floor. 
 Princeton Univ. Press, Princeton 2007 
Gross D, Selig T. Bruchmechanik. Springer, Berlin 2006 




Amiel D, Woo SLY, Harwood FL, Akeson WH. The effect of immobilization on collagen turnover 
 in connective tissue: A biochemical-biomechanical correlation. Acta Orthop Scand. 1982, 








Lanir Y, Fung YC. Two-dimensional mechanical properties of rabbit skin - II. Experimental results. 
 J Biomechanics 1974, 7, 171 - 182 
McClure P, Siegler S, Nobilini R. Three-dimensional flexibility characteristics of the human cervi-
 cal spine in vivo. Spine 1998, 23, 16 - 223 
Plaue R, Gerner HJ, Puhl W. Das Frakturverhalten von Brust- und Lendenwirbelkörpern. 
 4.Mitteilung: Untersuchung über die Morphologie des Wirbelkompressionsbruches. Z Or-
 thop. 1973, 111, 139 - 146 
Sparks HV, Bohr DF. Effect of stretch on passive tension and contractility of isolated vascular 
 smooth muscle. Am J Physiol. 1962; 202: 835 - 840 
67 
4 Rechnen mit Vektoren 
Bei einer Reihe von physikalischen Größen reicht es aus, zur vollständigen Beschreibung eine ein-
zige Zahl, eventuell versehen mit einem positiven oder negativen Vorzeichen, anzugeben. Beispiele 
hierfür sind: Masse [kg], Länge [m], Volumen [m3] oder Temperatur [Grad]. Es gibt andere physi-
kalische Größen, zu deren Beschreibung die Angabe einer einzigen Zahl nicht ausreicht; zur voll-
ständigen Beschreibung  muss zusätzlich eine Richtung in der Ebene oder im Raum angegeben 
werden. So ist zur vollständigen Beschreibung einer Kraft die Angabe ihres Betrages in Newton 
nicht ausreichend; zusätzlich muss angegeben werden, in welche Richtung die Kraft wirkt. Weitere 
physikalische Größen, die durch Betrag und Richtung beschrieben werden müssen, sind eine Orts-
angabe in Bezug auf einen Ausgangsort, eine Geschwindigkeit, eine Beschleunigung oder ein 
Drehmoment. Rechnerisch beschreibt man die oben genannten physikalischen Größen durch so 
genannte Vektoren. Abgekürzt wird gelegentlich formuliert „Kräfte etc. sind Vektoren“. Damit ist 
gemeint, dass auf Kräfte etc. in Bezug auf Addition, Subtraktion und (dort wo es Sinn macht) Mul-
tiplikation die in der Mathematik definierten Regeln für Vektoren anzuwenden sind. 
 Für die Beschreibung von Vektoren, z.B. von Kräften, die auf einen Körper wirken, wird oft 
eine anschauliche, grafische Darstellung gewählt. Die grafische Darstellung bildet Vektoren als 
Pfeile unterschiedlicher Länge und unterschiedlicher Richtung in der Ebene oder im Raum ab. Im 
2-dimensionalen Fall, wenn die Vektoren in einer Ebene liegen, erlaubt die grafische Darstellung 
zusätzlich, einfache Rechenoperationen mit Vektoren wie Addition und Subtraktion zeichnerisch 
auszuführen. Für viele Probleme, zumal in der Biomechanik, ist die begrenzte Genauigkeit zeichne-
rischer Rechenoperationen ausreichend.  
 Alternativ können Vektoren durch ihre x-, y- und z-Komponenten dargestellt werden. Dies 
sind Vektoren in Richtung der x-, y- und z-Koordinatenachsen. Die Größe und Richtung der Kom-
ponenten wird durch positive oder negative Zahlen angegeben, je nachdem, ob die Komponenten in 
positive oder negative Richtung der Koordinatenachsen weisen. Die Komponentendarstellung von 
Vektoren muss benutzt werden, wenn Produkte von Vektoren gebildet werden müssen; für die Pro-
duktbildung von Vektoren gibt es im Gegensatz zu Addition oder Subtraktion keine grafische Re-
gel. Für genauere oder umfangreichere Berechnungen, speziell mit Einsatz von Computerprogram-
men, wird stets die Komponentendarstellung benutzt. Dies schließt nicht aus, dass die Ergebnisse 
wiederum in grafischer Form präsentiert werden. 
 Für die Beschreibung sei vereinbart: Vektoren werden durch Buchstaben in Fettdruck ge-
kennzeichnet. So steht z.B. F für den Vektor einer Kraft. Hat man es mit mehreren Kräften zu tun, 
so wird ein Index angefügt, z.B. F1 oder F2.  Ein Buchstabe als Index, z.B. Fi, wird benutzt, wenn 
alle in einer Anordnung wirkenden Kräfte gemeint sind, oder wenn über alle Kräfte F1, F2, ... Fn 
einer Anordnung von i = 1 bis i = n summiert werden soll. Der Betrag (die Größe) eines Vektors 
wird durch Buchstaben in Normaldruck gekennzeichnet, so steht F für den Betrag einer Kraft. Man 
kann zur Beschreibung des Betrags eines Vektors auch das fett gedruckte Symbol des Vektors zu-
sammen mit „Betragsstrichen“ benutzen, z.B. |F|. Die Komponenten eines Vektors in Bezug auf ein 
rechtwinkliges xyz-Koordinatensystem werden durch die Zusatzbuchstaben x, y und z bezeichnet, 
beispielsweise Fx, Fy und Fz. 





4.1 Die Winkelfunktionen Sinus, Kosinus und Tangens 
Beim Zerlegen von Vektoren in Komponenten und bei der Multiplikation von Vektoren muss mit 
den Winkelfunktionen Sinus, Kosinus und Tangens gerechnet werden. Die Definition dieser Funk-
tionen soll dem Leser in diesem Abschnitt in Erinnerung gerufen werden; wer die Winkelfunktio-
nen (trigonometrische Funktionen) aus der Schule noch gut genug in Erinnerung hat, kann gleich 
zum folgenden Abschnitt übergehen.  
 
 
Abb. 4.1  Alle rechtwinkligen Dreiecke, die den gleichen Winkel  zwischen ihrer Hypotenuse c und 
der Ankathete b einschließen, sind einander geometrisch ähnlich. Die Quotienten von Ankathete b 
und Gegenkathete a mit der Hypotenuse c definieren die Winkelfunktionen Kosinus  und Sinus ; 
der Quotient von Gegenkathete und Ankathete definiert den Tangens .  
 
 Die Seiten a und b eines rechtwinkligen Dreiecks (Abb. 4.1), die den rechten Winkel (90°) 
einschließen, werden als Katheten bezeichnet; dem rechten Winkel gegenüber liegt die Hypotenuse 
c. Bezogen auf den Winkel  zwischen Hypotenuse c und Kathete b, wird die Seite b als Ankathete 
(dem Winkel anliegend) und die Seite a als Gegenkathete (dem Winkel gegenüberliegend) bezeich-
net. Die Winkelfunktionen Sinus, Kosinus und Tangens beschreiben Seitenverhältnisse (Quotienten 
von Seitenlängen) rechtwinkliger Dreiecke in Abhängigkeit vom Winkel . Die Angabe von Sei-
tenverhältnissen macht Sinn, weil alle rechtwinkligen Dreiecke mit Winkel  zwischen Hypotenuse 
und einer Kathete einander geometrisch ähnlich sind (Abb. 4.1, linkes Diagramm). So hat bei gege-
benem Winkel  der Quotient der Seitenlängen a/b für jedes rechtwinklige Dreieck den gleichen 
Wert, unabhängig von der Größe des Dreiecks.  
 Der Sinus eines Winkels  ist definiert als 
 
(4.1) Sinus Gegenkathete / Hypothenuse
sin a / c
 
   
 
Der Kosinus eines Winkels  ist definiert als 
 
(4.2) Kosinus Ankathete / Hypothenuse
cos b / c
 
   
 











(4.3) Tangens Gegenkathete / Ankathete
tan a / b
 
   
 
Selbstverständlich gilt die Definition der Winkelfunktionen auch für den Winkel . Der Sinus des 
Winkels  in Abb. 4.1 ist definiert als 
 
(4.4) 
Sinus Gegenkathete / Hypothenuse
sin b / c
 
   
 
Entsprechendes gilt für den Kosinus  und den Tangens . 
 Die Winkelfunktionen werden sehr häufig verwandt, da viele geometrische Probleme auf An-
ordnungen mit rechtwinkligen Dreiecken zurückgeführt werden können. Sind einige Bestimmungs-
stücke (Seitenlängen, Winkel) eines rechtwinkligen Dreiecks bekannt, können die übrigen Bestim-
mungsstücke mit Hilfe der Winkelfunktionen ermittelt werden.  
 Beispiel 1: Sind in einem rechtwinkligen Dreieck die Länge der Hypotenuse c der Winkel  
zwischen Hypotenuse und einer Kathete bekannt, so erlauben die Winkelfunktionen die Berech-
nung der Längen der beiden anderen Katheten. Mit den oben angegebenen Definitionen  
 
(4.5) b c cos
a c sin
  
    
 
 Beispiel 2: Ist neben dem Winkel  die Länge der Seite b bekannt, so erhält man die Länge 
der Seite a aus 
 
(4.6) a b tan    
 
oder die Länge der Seite c aus 
 
(4.7) c b / cos   
 
 Die Zahlenwerte für Sinus, Kosinus und Tangens entnimmt man aus Tabellen mathematischer 
Formelsammlungen oder man erhält sie durch Knopfdruck nach Eingabe des Winkels auf dem Ta-
schenrechner. Neben den Funktionen Sinus, Kosinus und Tangens sind auch ihre Umkehrfunktio-
nen tabelliert und auf Taschenrechnern abrufbar. Die Umkehrfunktionen werden als Arkussinus, 
Arkuskosinus und Arkustangens bezeichnet, in mathematischen Formeln als arcsin, arcos (gelegent-
lich auch arccos) und arctan; in Computersprachen als asin, acos und atan. Die Umkehrfunktionen 
sind die Winkel, die zu einem gegebenen Seitenverhältnis in einem rechtwinkligen Dreieck gehö-
ren. So ist beispielsweise arcsin(a/c) der Winkel , der zu einem gegebenen Quotienten der Seiten a 
und c gehört. Entsprechendes gilt für die Umkehrfunktionen arcos und arctan. Mit Hilfe einer Um-
kehrfunktion kann aus einem gegebenen Seitenverhältnis eines rechteckigen Dreiecks der zugehöri-
ge Winkel berechnet werden.  
 Beispiel 3:  Die Seiten a und b eines rechwinkligen Dreiecks seien bekannt. Der Winkel , 
der zum Seitenverhältnis a/b gehört, also der Winkel zwischen c und b, berechnet sich aus 
(4.8) arctan (a / b)   





Auf den Tasten von Taschenrechnern werden arcsin, arcos und arctan oft mit sin-1, cos-1 und tan-1 
bezeichnet. Das ist eine verwirrende Bezeichnung, weil die Schreibweise „hoch minus 1“ (-1) an-
sonsten für „1 geteilt durch eine Größe“ benutzt wird. Hier ist mit sin-1 jedoch nicht 1/Sinus ge-
meint, sondern die Umkehrfunktion, d.h. der Winkel, der zu einem bestimmten Zahlenwert des Si-
nus gehört. 
 
Abb. 4.2  Definition der Winkelfunktionen durch Strecken am Einheitskreis (Kreis mit dem Radius 
OC = 1). Bei gegebenem, entgegengesetzt dem Uhrzeigersinn aufgetragenen Winkel  ist die Stre-
cke BC gleich dem Betrag des Sinus, die Strecke OB gleich dem Betrag des Kosinus und die Strecke 
AD gleich dem Betrag des Tangens. Die Funktionen haben bestimmte Vorzeichen, je nachdem in 
welchem der 4 Quadranten I bis IV der bewegliche Radius OC liegt. 
 
 Als Seitenverhältnisse eines rechtwinkligen Dreiecks sind die Winkelfunktionen nur für Win-
kel bis 90° definiert; in diesem Winkelbereich sind Sinus, Kosinus und Tangens als Quotienten von 
Seitenlängen stets positive Zahlen. Es hat sich jedoch als praktisch erwiesen, den Definitionsbe-
reich der Winkelfunktionen bis 360° zu erweitern. Die erweiterte Definition bezieht sich auf Stre-
ckenverhältnisse am Einheitskreis (Abb. 4.2). Der Einheitskreis ist ein Kreis mit dem Radius (Stre-
cke OC) gleich 1. Der Betrag des Sinus eines Winkels  ist gleich der Strecke BC, der Betrag des 
Kosinus gleich der Strecke OB und der Betrag des Tangens gleich der Strecke AD. Die Winkel-
funktionen Sinus, Kosinus und Tangens haben zusätzlich bestimmte Vorzeichen, je nachdem in 
welchem der Quadranten (Teilbereichen der Ebene) I bis IV  die Strecke OC liegt. Die Vorzeichen 
sind in Tab. 4.1 aufgeführt. 
 
Quadrant Größe des Winkels Sinus Kosinus Tangens 
I 0° bis 90° + + + 
II 90° bis 180° + - - 
III 180° bis 270° - - + 
IV 270° bis 360° - + - 
 















 Im Beispiel der Abb. 4.2 ist für einen Winkel von  = 125° der Sinus positiv, der Kosinus 
negativ und der Tangens negativ. Der Leser möge sich überzeugen, dass die Definition der Winkel-
funktionen durch Strecken am Einheitskreis für Winkel unterhalb 90° (d.h. im Quadranten I) mit 
der Definition durch Streckenverhältnisse am rechtwinkligen Dreieck übereinstimmt. 
 Winkel werden in unterschiedlichen Einheiten angegeben, in Grad und im Bogenmaß. Aus-
gedrückt in Grad entspricht eine volle Umdrehung 360°; im Bogenmaß entspricht eine volle Um-
drehung 2· = 6,2832 Radiant. 1 Radiant entspricht folglich 57,2958°. Das Gradmaß wird in der 
Praxis benutzt; Berechnungen mit Computerprogrammen benutzen vorwiegend das Bogenmaß. 
4.2 Darstellung von Vektoren 
Grafisch wird ein Vektor durch einen Pfeil dargestellt (Abb. 4.3). Die Länge des Pfeils gibt den 
Betrag (die Größe) des Vektors an. Der Betrag eines Vektors ist immer eine positive Zahl (es gibt 
keine Vektoren mit negativer Länge). Damit man aus der grafischen Darstellung eines Vektors sei-
nen Betrag quantitativ entnehmen kann, ist zusätzlich die Angabe eines Maßstabs erforderlich, mit 
deren Hilfe die Länge des Pfeils umgerechnet werden kann. Stellt beispielsweise der Vektor eine 
Kraft dar, so muss angegeben werden, wie viel Newton 1 cm der Pfeillänge entsprechen. Die Rich-
tung des Vektors wird durch die Richtung des Pfeils und der Richtungssinn wird durch die Lage der 
Pfeilspitze gekennzeichnet. In der Ebene wird die Richtung des Vektors in einem rechtwinkligen 
xy-Koordinatensystem (Abb. 4.4) durch den Winkel  gegen die x-Achse angegeben. Durch Anga-
be seines Betrages und seiner Richtung ist ein Vektor in der Ebene vollständig beschrieben. Zur 
Beschreibung der Richtung eines Vektors im Raum muss zusätzlich ein zweiter Winkel angegeben 




Abb. 4.3  Grafische Darstellung des Vektors F: Die Länge des Pfeils bezeichnet die Größe (den 
Betrag) des Vektors. Die Richtung des Pfeils und die Pfeilspitze bezeichnen die Richtung und den 
Richtungssinn des Vektors F. 
 
 Alternativ kann ein Vektor durch seine Komponenten in Bezug auf ein xyz-
Koordinatensystem beschrieben werden. Der Vektor wird dargestellt als vektorielle Summe seiner 
Komponenten 
 
(4.9) x x y y z zF F F     F e e e  
 
In dieser Formel bezeichnen ex, ey und ez Einheitsvektoren. Einheitsvektoren sind Vektoren der 
Länge Eins in Richtung der 3 Koordinatenachsen. Fx, Fy und Fz sind Zahlen, die positiv oder nega-
tiv sein können. Die x-Komponente Fx·ex des Vektors F ist ein Vektor in Richtung der x-Achse 
F





(Abb. 4.4). Die Länge des Vektors ist gleich dem Betrag (dem positivem Wert) von Fx; der Rich-
tungssinn des Vektors (Weisung in positive oder negative x-Richtung) ist durch das Vorzeichen von 
Fx gegeben. Beispielsweise bezeichnet 5,0·ex einen Vektor der Länge 5, der in positive x-Richtung 
weist; -2,0·ex bezeichnet einen Vektor der Länge 2, der in negative x-Richtung weist. Entsprechen-
des gilt für die y- und z-Komponenten des Vektors F.  In der üblichen, symbolischen Schreib-













Abb. 4.4  In der Ebene kann die Richtung eines Vektors durch den Winkel  gegen die x-Achse ei-
nes xy-Koordinatensystems angegeben werden. Alternativ kann der Vektor durch seine Komponen-
ten Fx·ex und Fy·ey beschrieben werden. ex und ey sind Vektoren der Länge 1,0 (Einheitsvektoren) in 
Richtung der Koordinatenachsen; Fx und Fy sind Zahlen, die positiv oder negativ sein können. 
 
 In dieser Schreibweise tauchen die Einheitsvektoren nicht explizit auf; die Klammer deutet 
an, dass die Komponenten des Vektors F durch Multiplikation der Zahlen Fx, Fy und Fz mit den 
Einheitsvektoren zu bilden sind. Hat man es nur mit in der xy-Ebene liegenden Vektoren zu tun, so 
ist die z-Komponente immer gleich Null. Man kann in diesem Fall die dritte Komponente ganz 
weglassen und den Vektor nur durch die beiden Zahlen Fx und Fy darstellen.  
 Die Zahlen Fx, Fy und Fz heißen „Koordinaten“ des Vektors F. Gelegentlich werden die Zah-
len Fx, Fy und Fz ebenfalls als „Komponenten“ des Vektors F zu bezeichnet. Dies ist streng ge-
nommen nicht richtig, da Komponenten eines Vektors ebenfalls Vektoren und keine Zahlen sind. 
Diese (leicht schlampige) Sprechweise ermöglicht jedoch manchmal, umständliche Formulierungen 
sowie Verwechslungen der Koordinaten eines Vektors mit Koordinaten von Punkten in einem Ko-
ordinatensystem zu vermeiden. Eine Verwirrung für den Leser sollte daraus (hoffentlich) nicht ent-
stehen. 
 Abb. 4.5 illustriert die symbolische Schreibweise am Beispiel der in der Ebene gelegenen 
Vektoren F1 und F2. Die Achsen des rechtwinkligen Koordinatensystems sind mit einem Maßstab 
versehen. Die Komponenten der Vektoren sind die Projektionen der Vektoren auf die Achsen; die 
Vorzeichen sind durch den Richtungssinn gegeben (die z-Komponenten sind in diesem Beispiel 
gleich Null) 
 




Fx ⋅ e x



















Abb. 4.5  Darstellung von Vektoren durch zahlenmäßige Angabe ihrer Koordinaten. Die Koordina-
ten der Vektoren F1 oder F2 sind gleich der Länge ihrer Projektionen auf die x- und y-Achsen; die 
Vorzeichen sind durch den Richtungssinn gegeben. Im gezeigten Beispiel sind F1x = +5, F1y = +3, 
F2x = +3, F2y = -4. 
 
Diese Schreibweise gilt selbstverständlich für alle Vektoren, nicht etwa nur für Kräfte. So würde 
ein Abstandsvektor L1 in der xy-Ebene, der vom Punkt (x= +1, y= +2) zum Punkt (x= +6, y= +5) 






      
L  
 
 Die Koordinaten eines Vektors F (bei schlampiger Sprechweise auch: „Komponenten eines 
Vektors“) lassen sich aus seinem Betrag und seiner Richtung errechnen. Im 2-dimensionalen Fall 
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(4.15) y xatan(F F )   
Für den Zusammenhang zwischen den Koordinaten und dem Betrag eines Vektors gilt 
 
(4.16) 2 2x y| | F F F  
 
Diese Formel basiert auf dem Satz des Pythagoras. Die Komponenten Fx und Fy bilden zusammen 
mit dem Vektor F ein rechtwinkliges Dreieck. Für die Seitenlängen eines rechtwinkligen Dreiecks 
gilt: Hypotenuse2 = Ankathete2 + Gegenkathete2 
 
(4.17) 2 2 2c a b   
 
(4.18) 2 2c a b   
 
 Es muss darauf hingewiesen werden, dass die Lage des Ursprungs des Vektors (des Anfangs-
punktes des Pfeils) mit den Angaben von Betrag und Richtung noch nicht festgelegt ist. Die drei in 
Abb. 4.6 gezeichneten Vektoren haben gleiche Richtung und gleiche Länge; sie stellen den identi-
schen Vektor dar. Daraus folgt: Man darf in grafischen Darstellungen einen Vektor entlang seiner 
Richtung oder parallel zu sich selber verschieben. Da dabei Größe und Richtung des Vektors nicht 
geändert werden, bleibt der identische Vektor erhalten. Hiervon auseinander zu halten ist, dass die 
Verschiebung eines Vektors den mechanischen Zustand irgendeiner Anordnung sehr wohl verän-
dern kann. So wird man unterschiedliche Wirkungen erwarten, wenn der gleiche Kraftvektor wahl-
weise an verschiedenen Stellen eines Körpers ansetzt: Die Kraft könnte mal eine geradlinige Bewe-
gung, mal zusätzlich eine Drehbewegung mit unterschiedlichem Drehsinn bewirken. Um die Wir-
kung einer Kraft auf einen Körper vollständig zu beschreiben, genügt daher die Angabe des Kaft-




Abb. 4.6  Mit den Angaben von Betrag, Richtung und Richtungssinn ist ein Vektor vollständig be-
schrieben. Die Lage des Ursprungs (Ansatzpunktes) eines Vektors ist damit nicht festgelegt. Die 










4.3 Addition von Vektoren, grafisches Verfahren im 2-dimensionalen Fall 
Vektoren (physikalische Größen, die durch Betrag und Richtung charakterisiert werden), benötigen 
eine eigene Vorschrift zur Addition, die von der Additionsregel reiner Zahlen abweicht. Abb. 4.7 
illustriert das grafische Verfahren der Vektoraddition, die Parallelogrammregel, am Beispiel der 




Abb. 4.7  Illustration der grafischen Addition von Vektoren im 2-dimensionalen Fall mit Hilfe der 
Parallelogrammregel.  
 
 Auf einen Gegenstand mögen 2 in einer Ebene liegende Kräfte unterschiedlicher Größe und 
Richtung wirken. Es soll bestimmt werden, welche Kraft insgesamt einwirkt; dazu ist die Summe 
der beiden Kräfte zu bilden. Abbildung 4.7a zeigt einen „anatomischen“ Zustand. Von diesem Zu-
stand muss zunächst ein vereinfachtes „Modell“ erstellt werden (Abb. 4.7b), bevor die Aufgabe 
gelöst werden kann. Aus den Richtungen der Körper wird auf die Kraftrichtung geschlossen. Die 
Auflageflächen der Hände, durch die die Kraft übertragen wird, werden durch die Ansatzpunkte der 
Vektoren ersetzt. In Ermangelung detaillierter Kenntnisse zur Kraftübertragung werden die Ansatz-
punkte jeweils in die Mitte zwischen beide Hände gelegt. Bei der Modellierung des Haltungs- und 
Bewegungsapparates, beispielsweise zur Berechnung der Gelenkbelastung, wird in analoger Weise 
aus der Richtung der Muskeln auf die Richtung der Muskelkraft geschlossen; Ansatzflächen von 
Muskeln und Sehnen werden durch Ansatzpunkte im Zentrum der jeweiligen Ansatzflächen ersetzt. 
 Zur Bildung der Vektorsumme (Abb. 4.7c) verschiebt man F2 parallel zu sich selber, bis F2 an 
der Spitze von F1 ansetzt. Die Basis in dem aus F1 und F2 gebildeten Dreieck ist der Summenvektor 
F3. Man gelangt zum identischen Ergebnis, wenn man F1 parallel zu sich selber verschiebt, bis F1 
an der Spitze von F2 ansetzt, und wiederum die Basis in dem aus F2 und F1 gebildeten Dreieck 
zeichnet. Beide Dreiecke zusammen ergeben das sogenannte Kräfteparallelogramm. Man erkennt, 
dass die Richtung des Summenvektors F3 im allgemeinen weder mit der Richtung von F1 noch mit 
der Richtung von F2 übereinstimmt. Der Betrag des Summenvektors F3 (die Länge des Pfeils) ist 














|F3| ≤ |F1| + |F2|
a b c
 F3 = F1 + F2







Abb. 4.8  Im Sonderfall der Addition gleich gerichteter Vektoren F1 und F2 ist der Betrag des Sum-
menvektors F3 gleich der Summe der Beträge der beiden Summanden. Die Richtung des Summen-
vektors ist gleich der Richtung der Summanden. 
 
 Wenn zwei Vektoren gleich gerichtet verlaufen, ist das Ergebnis der Vektoraddition sehr ein-
fach anzugeben. Abb. 4.8a zeigt wiederum einen anatomischen Zustand, in der Mitte das verein-
fachte Modell, in dem die Körperkräfte durch 2 Vektoren dargestellt werden, und in Abb. 4.8c die 
vektorielle Addition der Kräfte F1 und F2 nach der oben beschriebenen Regel. Das Kräfteparallelo-
gramm ist auf einen Linienzug geschrumpft. Die Diagonale F3 des Parallelogramms ist durch Anei-
nandersetzen der Vektoren F1 und F2 gegeben. Man erkennt, dass in diesem Spezialfall die Rich-
tung der Summenvektors F3 gleich der Richtung von F1 und F2 ist; der Betrag von F3 ist gleich der 
Summe der Beträge von F1 und F2. Mit anderen Worten, man kann im Spezialfall paralleler Vekto-
ren (aber nur hier!) den Betrag des Summenvektors durch zahlenmäßiges Addieren (oder Subtrahie-
ren) der Beträge der beiden Summanden ermitteln. 
 
Abb. 4.9  Zur Addition der Vektoren F1, F2 und F3 wird die Parallelogrammregel zweimal hinterei-
nander ausgeführt. Der Summenvektor von F1 und F2 muss nicht explizit gezeichnet werden. Zur 
Bestimmung der Vektorsumme F4 reicht es aus, die Vektoren F1, F2 und F3 als Polygonzug anei-
nanderzusetzen. 
 
 Sind mehr als zwei Vektoren zu addieren, so wird die grafische Regel mehrfach hintereinan-
der angewandt (Abb. 4.9). Zur Addition von F1, F2 und F3 wird zunächst die Summe aus F2 und F1 
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|F3| = |F1| + |F2|
a b c 
F3 = F1 + F2





gebildet; zum Summenvektor F2 + F1 wird anschließend F3 addiert. Die Summation ergibt den Vek-
tor F4. Man erkennt, dass es im Endeffekt nicht notwendig ist, F2 + F1 explizit zu zeichnen. Um die 
Summe der drei Vektoren zu bilden, reicht es aus, die Vektoren F1, F2 und F3 als Polygonzug anei-
nanderzusetzen.  
 Wenn zu summierende Vektoren einen geschlossenen Polygonzug bilden, dann ist dies 
gleichbedeutend mit der Feststellung, dass ihre (vektorielle) Summe gleich Null ist. Abb. 4.10 illus-
triert dies für den Fall der Vektoren F1, F2 und F3. Zwischen dem Endpunkt von F3 und dem An-
fangspunkt von F2 „bleibt nichts übrig“, d.h. der Summenvektor ist gleich Null. Einer Situation, in 
der die Summe aller Kräfte gleich Null ist, begegnen wir in Anordnungen, die sich im statischen 
Gleichgewicht befinden. In der grafischen Darstellung der Kraftvektoren beinhaltet dies, dass die 
Vektoren der Kräfte einen geschlossenen Polygonzug bilden. 
 
 
Abb. 4.10  Bilden die zu addierenden Vektoren einen geschlossenen Polygonzug, so ist dies gleich-
bedeutend damit, dass ihre vektorielle Summe gleich Null ist. Hier ist F1 + F2 + F3 = 0. Das Sym-
bol 0 bezeichnet den so genannten Null-Vektor. d.h. einen Vektor der Länge Null. 
 
 Die Bildung der Differenz von zwei Vektoren erfordert keine neue Regel. Nehmen wir an, es 
sei die Differenz 
 
(4.19) 7 6 5 F F F  
 
zu bilden. Diese Differenz kann man auch als Summe schreiben 
 
(4.20) 7 6 5( )  F F F  
 
Hierbei ist –F5 ein Vektor, der die gleiche Richtung, aber den umgekehrten Richtungssinn wie F5 
hat. In der zeichnerischen Darstellung bedeutet dies, dass man die Pfeilspitze an das andere Ende 
des Vektors setzt. F6 und –F5 können jetzt nach der in Abb. 4.7 erläuterten Additionsregel addiert 
werden. In der numerischen Darstellung, siehe folgender Abschnitt, bedeutet dies, dass die Koordi-
naten des Vektors ihr Vorzeichen wechseln.  
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4.4 Addition von Vektoren, numerisches Verfahren im 2- und 3-dimensionalen 
Fall 
Das numerische Verfahren zur Addition von 2 Vektoren geht von den Koordinaten der Vektoren 
aus. Man erhält die Koordinaten des Summenvektors, indem jeweils x-, y- und (im 3-dimensionalen 















Abb. 4.11  Bei der numerischen Addition von Vektoren werden die x- und y-Koordinaten der Sum-
manden addiert und ergeben die x- und y-Koordinaten des Summenvektors. Eine analoge Regel gilt 
im 3-dimensionalen Fall für die z-Koordinaten.  
 
Abb. 4.11 illustriert diese Regel für den 2-dimensionalen Fall und zeigt den Zusammenhang mit der 
oben beschriebenen Parallelogrammregel. Im gezeigten Beispiel sind die Koordinaten der Vektoren 























Für den Summenvektor F3 gilt 
 
F3x
F3x = F1x + F2x




















F F F 4 2 6
F F F 1 3 4
F F F 0 0 0
    
    
    
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F  
 
Aus den Koordinaten F3x und F3y können bei Bedarf mit den im vorangegangenen Abschnitt ange-
gebenen Formeln Betrag und Richtung von F3 berechnet werden. 
4.5 Zerlegung eines Vektors in Summanden 
Analog wie eine Zahl in Summanden zerlegt werden kann, beispielsweise die Zahl 10 in die Sum-
manden 4 und 6, so kann auch ein Vektor in zwei (oder mehr) Vektoren zerlegt werden. Bedingung 
ist lediglich, dass die Teil-Vektoren vektoriell addiert wieder den Ausgangs-Vektor ergeben (so wie 
die Summe der Zahlen 4 und 6 die Zahl 10 ergibt). Die Darstellung eines Vektors durch Kompo-
nenten, d.h. durch Vektoren in Richtung der Koordinatenachsen, ist bereits eine solche Zerlegung. 
Eine Zerlegung kann jedoch in beliebigen Richtungen erfolgen; in Abb. 4.9 kann man den Vektor 
F4 als in die Summanden F1, F2 und F3 zerlegt betrachten. 
 
 
Abb. 4.12  Zerlegung des Vektors F in Komponenten H und V. Die Vektoren H und V ergeben vek-
toriell addiert F. 
 
 Es muss darauf hingewiesen werden, dass die  Zerlegung eines Vektors im Prinzip völlig 
willkürlich ist. So wie die Zahl 10 beliebig in zwei oder mehr Summanden zerlegt werden kann (1 + 
9, 3 + 5 + 2, usw.), kann auch ein Vektor auf beliebige Weise in Summanden zerlegt werden. Die 
Zerlegung eines Vektors in Summanden vorgegebener Richtung macht dann Sinn, wenn spezifische 
Fragen beantwortet werden sollen. Abb. 4.12 zeigt ein Beispiel. Hier interessiert man sich für die 
Durchbiegung des Fußbodens und die Rutschsicherheit beim Gehen. Die vom Fuß auf den Fußbo-









geben vektoriell addiert F. Die Durchbiegung des Fußbodens hängt von der Vertikalkraft V ab. Die 
Rutschsicherheit hängt vom Verhältnis der Horizontalkraft H und der Reibungskraft zwischen Fuß 
und Fußboden ab. Die Reibungskraft ist durch den Betrag von V und den Reibungskoeffizienten 
zwischen Fuß und Fußboden gegeben.  
4.6 Multiplikation von Vektoren: Skalarprodukt und Vektorprodukt 
Für die Produktbildung von Vektoren gibt es keine anschaulich-grafischen Regeln; man arbeitet 
stets mit den Koordinaten der Vektoren. Während zwischen Zahlen nur eine einzige Art der Multi-
plikation vereinbart ist, können zwei Vektoren A und B auf unterschiedliche Art miteinander multi-
pliziert werden. Man unterscheidet das Skalarprodukt (sprich „A mal B“) 
 
(4.25) C  A B  
 
und das Vektorprodukt oder Kreuzprodukt (sprich „A kreuz B“) 
 
(4.26)  C A B  
 
Das Ergebnis des Skalarprodukts zweier Vektoren A und B ist eine Zahl C. C berechnet sich aus 
den Koordinaten der beiden Vektoren zu 
 
(4.27) x x y y z zC A B A B A B       
 
Es lässt sich zeigen (der Beweis wird hier nicht geführt), dass C den Zahlenwert hat 
 
(4.28) C | | | | cos   A B  
 
 ist der Winkel zwischen den Vektoren A und B. Je nach gegenseitiger Orientierung der Vektoren 
A und B ist cos positiv oder negativ. Damit nimmt auch das Skalarprodukt einen positiven oder 
negativen Wert an. Wenn die Vektoren senkrecht aufeinander stehen ( = 90°), ist das Skalarpro-
dukt gleich Null. 
 Das Ergebnis des Vektorprodukts (Kreuzprodukts) zweier Vektoren A und B ist ein Vektor 
C. Die Koordinaten von C berechnen sich aus den Koordinaten von A und B zu 
 
(4.29) 
x y z z y
y z x x z
z x y y x
C A B A B
C A B A B
C A B A B
   
   
   
 
 
Es lässt sich zeigen (der Beweis wird hier nicht geführt), dass der Vektor C senkrecht auf der Ebene 
steht, die von den Vektoren A und B aufgespannt wird. Der Betrag des Vektors C hat den Wert 
 
(4.30) | | | | | | | sin |   C A B  
 





 ist der Winkel, um den der Vektor A in Richtung des Vektors B zu drehen ist. Der Richtungssinn 
von C ist durch das Vorzeichen von sin gegeben. Abb. 4.13 illustriert dies für den Fall, dass der 
Winkel  zwischen A und B einmal kleiner und einmal größer als 180° ist. Für Winkel oberhalb 
von 180° ist sin negativ; daher kehrt sich im unteren Diagramm der Abb. 4.13 der Richtungssinn 
des Vektors C um. 
 
 
Abb. 4.13  Darstellung des Vektorprodukts (Kreuzprodukts) C der Vektoren A und B. C steht senk-
recht auf der Ebene, die von A und B aufgespannt wird. Der Richtungssinn von C ist durch das 
Vorzeichen von sin gegeben. Der Winkel wird von A nach B (entgegengesetzt zum Uhrzeigersinn) 
gezählt. Für Winkel oberhalb von 180° ist sin negativ; daher hat der Summenvektor C im oberen 
und unteren Diagramm entgegengesetzte Richtungen. 
 
 Anschaulich erhält man die Richtung von C mit Hilfe der "rechte-Hand-Regel" (Abb. 4.14). 
Weisen Daumen und Zeigefinger in Richtung der Vektoren A und B (die nicht notwendigerweise 
rechtwinklig zueinander orientiert sein müssen), so weist der rechtwinklig zur Ebene von Daumen 
und Zeigefinger abgewinkelte Mittelfinger der rechten Hand in Richtung des Vektors C. Auf diese 
Weise wird auch ein xyz-Rechts-Koordinatensystem definiert. Wenn A in Richtung der x-Achse 
und B in Richtung der y-Achse weisen, weist C in Richtung der z-Achse des xyz-Rechtssystems. 
 
 
Abb. 4.14  Rechte-Hand Regel. Weisen Daumen und Zeigefinger der rechten Hand in die Richtun-











C = A x B





 In der englischsprachigen Literatur wird die anschauliche Ermittlung der Richtung des Vek-
tors C gewöhnlich anders dargestellt (Abb. 4.15): Der Vektor C steht senkrecht auf der Ebene, die 
von A und B aufgespannt wird. Die Richtung von C ist durch die Richtung des Daumens gegeben, 
wenn die Finger im Drehsinn des Winkels  von A nach B um C gekrümmt werden. Der Leser mö-
ge sich (bei Gefahr einer leichten Verrenkung der rechten Hand) davon überzeugen, dass beide Re-
geln das identische Resultat ergeben. 
 
 
Abb. 4.15  Rechte-Hand Regel, alternative Version. C weist in Richtung des Daumens, wenn die 
Finger der rechten Hand im Drehsinn des Winkels  von A nach B um C gekrümmt werden. 
 
 Das Drehmoment, welches im vorangegangenen Kapitel „Grundlagen aus Physik und Me-
chanik“ in vereinfachter Form als Zahl "Kraft mal senkrechter Abstand der Wirkungslinie der Kraft 
von der Drehachse" definiert wurde, ist genau genommen ein Vektor, nämlich das Kreuzprodukt 
des Orts- und des Kraftvektors (Abb. 4.16) 
 
(4.31) 1 M L F  
 
Der Ortsvektor L1 ist der gerichtete (mit Richtungssinn versehene) Abstand von der Drehachse bis 
zum Angriffspunkt der Kraft. Der Vektor M steht senkrecht auf der von L1 und F aufgespannten 
Ebene. Sein Betrag ist 
 
(4.32) 1| | | | | | | sin |   M L F  
 
Im Beispiel der Abb. 4.16 weist der Ortsvektor L1 von der Drehachse zum Schwerpunkt der Masse, 
die an dem über das Rad geschlungenen Seil befestigt ist.  
 Alternativ kann man das Drehmoment mit Hilfe des Vektors L des senkrechten Abstandes 
von der Drehachse zur Wirkungslinie der Kraft definieren 
 





C = A x B
ϕ





Beide Definitionen sind gleichwertig; für  gleich 90° und sin = 1,0 geht die erste Formel in die 
zweite über. Der Betrag des Drehmoments stimmt mit der in Kapitel 1 gegebenen, vereinfachten 
Definition des Drehmoments  
 
(4.34) M L F   
 
überein, bei der L und F als positive Zahlen einzusetzen sind. 
 
 
Abb. 4.16  Illustration des Vektors M des Drehmoments. Die Gewichtskraft an dem über das Rad 
geschlungenen Seil übt ein Drehmoment auf das Rad aus. Die Kraft F greift im Schwerpunkt der 
Masse an; der Abstandsvektor L1 weist von der Drehachse zum Kraftangriffspunkt. Das Drehmo-
ment M ist ein Vektor, das Kreuzprodukt des Abstands- und des Kraftvektors, M = L1  F. Dieser 
Vektor steht senkrecht auf der von L1 und F aufgespannten Ebene; er weist in Richtung der Dreh-
achse. Sein Richtungssinn kann mit Hilfe der rechte-Hand-Regel ermittelt werden. In der Grafik ist 
M durch einen Pfeil gekennzeichnet. M kann auch durch den senkrecht auf der Wirkungslinie der 
Kraft stehenden Abstandsvektor L ausgedrückt werden: M = L  F. 
 
 Zum Vergleich beider Definitionen ist in Abb. 4.16 der Vektor M des Drehmoments einge-
zeichnet. Seine Richtung bestimmt sich aus der rechte-Hand Regel. Würde in der gezeigten Anord-
nung die Gewichtskraft auf der anderen Seite des Rades wirken, würde der Vektor des Drehmo-
ments in entgegengesetzte Richtung weisen. In der vereinfachten Definition (Kapitel 1) wird das 
Drehmoment in der grafischen Darstellung durch einen gekrümmten Pfeil und die Angabe des 
Drehsinns charakterisiert. Es sei noch einmal darauf hingewiesen, dass die positive Winkelzählung 
bei der Bildung des Vektorprodukts entgegen dem Uhrzeigersinn erfolgt. Dagegen wird das Dreh-
moment in der vereinfachten Definition positiv gezählt, wenn die durch das Drehmoment bewirkte 
Drehung im Uhrzeigersinn erfolgt. 
 Der mit den Regeln der Vektormultiplikation vertraute Leser wird Drehmomente vorzugswei-
se als Vektorprodukte des Orts- und des Kraftvektors betrachten. Beim Rechnen mit Vektorproduk-











automatisch. Als Ortsvektor ist in das Vektorprodukt der von der Drehachse zum Kraftangriffs-
punkt weisende Vektor L1 einzusetzen; man muss den senkrechten von der Drehachse zur Wir-
kungslinie der Kraft weisenden Vektor L nicht separat ermitteln, da das Vektorprodukt den Winkel 
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5 Rechnen mit Matrizen 
In der Mechanik gibt es Sachverhalte, die zu ihrer Beschreibung im 2-dimensionalen Fall einen Satz 
von 4 Zahlen (oder Formelausdrücken), im 3-dimensionalen Fall einen Satz von 9 Zahlen, oder im 
6-dimensionalen Fall einen Satz von 36 Zahlen erfordern. Beispiele sind die Beschreibung der Ori-
entierung oder Bewegung eines festen Körpers in der Ebene oder im Raum (Transformations-
Matrix), oder die Beschreibung des Spannungs-Verformungs Verhaltens eines inhomogenen, aniso-
tropen Materials, wie beispielsweise Knochen (Steifigkeitsmatrix). Um die zugehörigen Gleichun-
gen klar zu formulieren, bedient man sich einer Schreibweise mit Matrizen. Diese Formulierungen 
haben außerdem den Vorteil, dass man sich bei Bedarf auf bereits bewiesene Theoreme der mathe-
matischen Eigenschaften von Matrizen stützen kann. Nachfolgend werden nur diejenigen Rechen-
operationen mit Matrizen behandelt, die in den Kapiteln dieses Buches zur Anwendung kommen. 
5.1 Definition einer Matrix 
Quadratische Matrizen sind Sätze von 4 (2-dimensionaler Fall) oder 9  (3-dimensionaler Fall) Zah-
len oder Formelausdrücken, die in Zeilen und Spalten angeordnet sind. Analog zur symbolischen 
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Die Lage jedes Elements der Matrix ist durch 2 Indices gegeben. So bezeichnet das Matrixelement 
M23 (gesprochen „M zwei drei“) das Element in der zweiten Zeile und dritten Spalte. 
5.2 Multiplikation einer Matrix mit einem Vektor oder einer Matrix 
Die Multiplikation einer Matrix M mit einem Vektor v ergibt einen Vektor v. Man erhält die Koor-
dinaten des Vektors v, indem man jeweils die Elemente der Zeilen der Matrix M mit den Koordina-
ten des Vektors v multipliziert und addiert. Im Fall einer 3x3 Matrix und eines Vektors mit 3 Koor-
dinaten ergibt sich 
 




11 12 13 1 11 1 12 2 13 3 1
21 22 23 2 21 1 22 2 23 3 2
31 32 33 3 31 1 32 2 33 3 3
M M M v M v M v M v v '
M M M v M v M v M v v '
M M M v M v M v M v v '
                                                  
 
  
Der neue Vektor v wird auch als „Bild“ des Vektors v bezeichnet, wobei die „Abbildung“ durch 
die Matrix M vermittelt wird. 
 
Das Produkt von 2 Matrizen A und B ergibt wiederum eine Matrix M 
 
(5.5)  M A B  
 
Zur Berechnung des Matrixprodukts sind die Zeilen der Matrix A mit den Spalten der Matrix B zu 
multiplizieren. Beispielsweise berechnet sich bei 33 Matrizen das Matrixelement M13 in der ersten 
Zeile und der dritten Spalte der Matrix M = AB 
 
(5.6) 
11 12 13 11 12 13 11 12 13
21 22 23 21 22 23 21 22 23
31 32 33 31 32 33 31 32 33
M M M A A A B B B
M M M A A A B B B
M M M A A A B B B





(5.7) 13 11 13 12 23 13 33M A B A B A B       
 
Allgemein ausgedrückt lautet das Bildungsgesetz für die Elemente der Produktmatrix M = AB 
 
(5.8) ik is sk
s
M A B  
Der griechische Buchstabe  (Sigma) ist das Symbol für eine Summation. Für jedes i und k zwi-
schen 1 und n läuft die Summation über den Index s; im Fall von 2x2 Matrizen (n=2) von 1 bis 2 
und im Fall von 3x3 Matrizen (n=3) von 1 bis 3. Matrizenmultiplikation ist eine nichtkommutative 
Operation, das heißt es gilt im Allgemeinen (anders als bei der Multiplikation normaler Zahlen) 
 
(5.9)   A B B A  
 
Diese Eigenschaft wird sich bei der Beschreibung von Drehungen im Raum als von großer Wich-
tigkeit erweisen. 
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6 Verschiebung und Drehung in der Ebene 
Zu den Aufgaben der Orthopädischen Biomechanik gehört die Beschreibung von Bewegungen des 
Körpers. Beispiel einer Bewegung ist die Vorbeuge des Oberkörpers zum Anheben einer Last: Vor 
Beginn der Bewegung ist der Oberkörper aufgerichtet (Anfangslage); nach Ablauf der Vorbeuge ist 
der Oberkörper nach ventral abgewinkelt (Endlage). Andere Beispiele von Bewegungen sind die 
Relativbewegung benachbarter Wirbel im Verlauf der Vorbeuge des Rumpfes oder die Bewegung 
des Unterschenkels relativ zum Oberschenkel beim Gehen oder Laufen. Die Beschreibung der Än-
derung von räumlicher Lage und Ausrichtung eines Körpers ist eine Aufgabe der Geometrie. Für 
eine erste, anschauliche Betrachtung von Bewegungsvorgängen ist es möglich, ohne Algebra aus-
zukommen. Speziell im Zweidimensionalen kann man die wesentlichen Eigenschaften von Bewe-
gungen mit „Zirkel und Lineal“ erfassen. Für Messungen und Berechnungen, speziell im Dreidi-
mensionalen, ist hingegen den algebraischen Methoden der Vorzug zu geben. 
6.1 Anschauliche Beschreibung von Translation und Rotation 
Im Zweidimensionalen betrachten wir ebene Körper (Schablonen), die in der Ebene bewegt werden 
können. Von den betrachteten Körpern wird vorausgesetzt, dass sie starr, d.h. nicht verformbar sind. 
Unter dem Einfluss von Kräften bleiben die Abmessungen der Körper (innere Abstände und Win-
kel, Größe und Form) unverändert. Die Annahme von nur in einer Ebene ausgedehnten, starren 
Körpern ist eine in der Orthopädischen Biomechanik oftmals verwendete Modellvorstellung. Mit 
Hilfe dieser Modellvorstellung wird beispielsweise die Bewegung von Ober- und Unterschenkel in 
der Sagittalebene beim Gehen oder Laufen beschrieben. In Wirklichkeit sind Ober- und Unter-
schenkel keine flachen Scheiben wie die Beine eines Hampelmanns, sondern räumlich ausgedehnte 
Körper, die ihre Form im Ablauf der Bewegung zudem merklich ändern. 
 Zur Beschreibung der Bewegung einer Schablone in der Ebene muss man nicht die Bewe-
gung aller Punkte der Schablone einzeln beschreiben, sondern es reicht aus, die Bewegung von 2 
auf der Schablone fest markierten Punkten zu verfolgen. Diese beiden Punkte sollen im Folgenden 
als Messmarken bezeichnet werden. Mit der Lage der beiden Messmarken sind die Lagen aller üb-
rigen Körperpunkte festgelegt. Die Bezeichnung Messmarken wird gewählt, da bei der praktischen 
Vermessung von Bewegungen an den zu beobachtenden Körpern üblicherweise Markierungen an-
gebracht werden, die auf Film-, Video- oder Röntgenaufnahmen gut sichtbar sind.  
6.1.1  Translation 
Eine Bewegung, bei der alle Punkte des Körpers geradlinig um die gleiche Distanz verschoben 
werden, heißt lineare Verschiebung oder Translation. In Abb. 6.1 wird eine Schablone geradlinig 
verschoben. Auf der Schablone befinden sich zwei Messmarken P und Q; ihre Lagen nach der Ver-
schiebung seien mit P' und Q' bezeichnet. Da definitionsgemäß alle Punkte der Schablone geradli-
nig um die gleiche Distanz verschoben wurden, sind die Strecken PP' und QQ' gleichgerichtet (pa-
rallel) und gleich lang. Da der Körper als starr (nicht deformierbar) angenommen wurde, sind auch 
die Strecken PQ und P'Q'  gleich lang. Das Viereck PP'Q'Q ist folglich ein Parallelogramm. Geht 
man umgekehrt von der Anfangs- und der Endlage der Schablone aus, so kann die Bewegung als 
Translation gedeutet werden, wenn die Punkte P, P', Q', Q (in dieser Reihenfolge) die Ecken eines 
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Parallelogramms bilden. In Abb. 6.1 sind die identischen Vektoren  PP' = t und QQ' = t eingetragen. 
Länge und Richtung des Vektors t charakterisieren die Translation. 
 
Abb.  6.1 Geradlinige Bewegung in der Ebene (Translation). Zur Bestimmung von gegenseitiger 
Lage und Orientierung eines Körpers in der Ebene sind mindestens 2 Messmarken (P,Q) auf dem 
Körper erforderlich. In dieser wie auch in den folgenden Abbildungen kennzeichnet die durchgezo-
gene Kontur des Körpers die Anfangslage; die unterbrochene Kontur kennzeichnet die Endlage. t 
ist der Verschiebevektor. 
6.1.2  Rotation 
Eine Drehung (Rotation) ist dadurch gekennzeichnet, dass sich alle Schablonenpunkte auf konzent-
rischen Kreisbögen mit demselben Drehwinkel um das sogenannte Drehzentrum bewegen. In der 
Abbildung 6.2 bewegen sich die beiden Messmarken P und Q auf Kreisbögen nach P' und Q'. Das 
Drehzentrum C befindet sich im Beispiel der Abb. 6.2a innerhalb und im Beispiel der Abb. 6.2b 
außerhalb der zu drehenden Schablone. In beiden Beispielen unterscheiden sich die Ausrichtungen 
der Verbindungsstrecken PQ und P'Q'  um den Winkel . Die Drehung hat einen Drehsinn. Dre-
hungen im Gegenuhrzeigersinn werden durch einen positiven, Drehungen im Uhrzeigersinn durch 
einen negativen Winkel angegeben. Die Lage des Drehzentrums und der Drehwinkel charakterisie-
ren die Rotation. 
 
 
Abb. 6.2  Drehbewegung in der Ebene (Rotation). Alle Punkte werden um das gleiche Drehzentrum 
C und mit dem gleichen Drehwinkel  gedreht. Die Punkte wandern auf konzentrischen Kreisbögen 
um das Drehzentrum. a) das Drehzentrum C befindet sich im Inneren der Körperkontur. b) Das 
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 Sind Anfangs- und Endlage der Schablone bekannt, dann können die Lage des Drehzent-
rums und der Drehwinkel rekonstruiert werden (Abb. 6.3). Die Punkte P und P' sowie Q und Q' 
liegen jeweils auf einem Kreisbogen um das (noch unbekannte) Drehzentrum C. Über den Strecken 
PP' und QQ' sind die Mittelsenkrechten zu errichten. Deren Schnittpunkt ist das gesuchte Drehzent-
rum C (Abb. 6.3a). Voraussetzung für den Schnitt der Mittelsenkrechten ist, dass diese unterschied-
lich ausgerichtet sind. Im Sonderfall gleichgerichteter Mittelsenkrechten (Abb. 6.3b) liegen die 
Punkte P und Q sowie das Drehzentrum C auf einer Geraden. In diesem Fall ergibt der Schnittpunkt 
der Geraden PQ und P'Q' die Lage von C. In beiden Fällen ist der Drehwinkel derjenige Winkel, 
den die Geraden PQ und P'Q' miteinander einschließen. 
 
 
Abb. 6.3  Rekonstruktion der Lage des Drehzentrums einer ebenen Rotation. a) Normalfall,  b) Son-
derfall  
 
6.1.3  Aus Translation und Rotation zusammengesetzte Bewegung 
Im allgemeinen Fall setzt sich eine Bewegung aus Rotation und Translation zusammen. Im Beispiel 
der Abbildung 6.4 wird die Schablone zunächst um den Punkt C mit dem Winkel  gegen den Uhr-
zeigersinn gedreht. Dabei werden die Punkte P und Q auf Kreisbögen nach P' und Q' überführt. Da-
nach wird die Schablone linear verschoben. Die Endlagen der Messmarken sind P'' und Q''. Die 
Translation sei durch den Vektor t = Q' Q'' charakterisiert.  
 
Abb. 6.4  Aus Rotation und Translation zusammengesetzte, ebene Bewegung. Der Körper wird zu-
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 Sind End- und Anfangslage der Schablone bekannt, so kann man den Drehwinkel  ermit-
teln, indem man die Schablone in der Endlage um irgendein frei gewähltes Drehzentrum dreht, so 
dass die Verbindungsstrecken der Messmarken parallel werden. Anschließend führt man eine 
Translation aus, so dass die Messmarken übereinander fallen. Der so ermittelte Verschiebevektor ist 
von der Wahl des Drehzentrums abhängig und im Allgemeinen nicht mit t identisch. Mit anderen 
Worten: Bei der Beschreibung einer aus Rotation und Translation zusammengesetzten Bewegung 
ist nur der Drehwinkel  eindeutig bestimmt; der Translationsanteil ist von der Wahl der Lage des 
Drehzentrums abhängig. 
 Für Bewegungen in der Ebene gilt der beachtenswerte Satz: Jede aus Verschiebung und 
Drehung zusammengesetzte Bewegung lässt sich durch eine einzige Drehung ersetzen. Diese „Er-
satzdrehung“ erfolgt um ein anderes Drehzentrum als die ursprüngliche Drehung, jedoch um den 
gleichen Drehwinkel . Abbildung 6.5 zeigt die Schablone in der gleichen Anfangs- und Endlage 
wie in Abbildung 6.4. Die Konstruktion des Zentrums Ce der Ersatzdrehung erfolgt nach der in Ab-
bildung 6.3a illustrierten Vorschrift. 
 
 
Abb. 6.5  Lage des Ersatzdrehzentrums Ce für die in Abb. 6.4 dargestellte, zusammengesetzte Bewe-
gung. Das Ersatzdrehzentrum wurde nach der in Abb. 6.3a dargestellten Methode konstruiert. 
 
 Die Tatsache, dass die identische Lageänderung eines Körpers entweder durch eine Kombi-
nation von Rotation und Translation oder durch eine reine Rotation beschrieben werden kann, weist 
eindrücklich darauf hin, dass die Beschreibung zunächst nichts über den tatsächlichen Ablauf der 
Bewegung zwischen Anfangs- und Endlage aussagt. Mit anderen Worten: Kennt man nur die An-
fangs- und Endlage eines Körpers, so kann die Bewegung auf sehr unterschiedliche Weise erfolgt 
sein. Welche Beschreibung man in einer gegebenen Anordnung wählt, Kombination aus Rotation 
und Translation oder reine Rotation, hängt vom biomechanischen Modell im Einzelfall ab. Weiß 
man beispielsweise, dass sich ein Körper wie um ein Scharniergelenk bewegt (Beispiel: Unter-
schenkel um das Kniegelenk), wird man die beobachtete Bewegung als reine Rotation beschreiben. 
Vermutet man hingegen, dass Translations- oder Rotationsbewegungen einzeln oder kombiniert 
auftreten können (Beispiel: Gleiten und Drehung von benachbarten Lendenwirbelkörpern in der 
Sagittalebene), wird man die beobachtete Bewegung in einen Translations- und einen Rotationsan-
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6.1.4  Fehlereinflüsse bei der Beschreibung einer Bewegung 
Drehbewegungen mit kleinem Drehwinkel unterscheiden sich mit zunehmendem Abstand des 
Drehzentrums vom zu drehenden Körper immer weniger von einer geradlinigen Bewegung. In Abb. 
6.6 sei die geradlinige Bewegung durch den Vektor t von P nach P't und die Drehbewegung durch 
den Kreisbogen b von P nach P'r wiedergegeben. Bei festgehaltenem Vektor t und mit zunehmender 
Entfernung des Drehzentrums C wird der Radius r des Kreisbogens größer, und der Winkel  wird 
kleiner. Entsprechend gleicht sich der Kreisbogen b immer mehr dem Verschiebevektor t an, und 
die Distanz d zwischen den Punkten P't und P'r wird immer kleiner. Bei einem im Unendlichen lie-
gendem Drehzentrum ist eine Kreisbewegung mit endlicher Bogenlänge nicht von einer linearen 
Bewegung zu unterscheiden. Der geringfügige Unterschied von Translation und Rotation bei gro-
ßem Radius und kleinem Drehwinkel erfordert Vorsicht bei der Interpretation von Messdaten. Da 
Messungen stets mit Messfehlern behaftet sind, kann es vorkommen, dass bei einer Translation eine 
Rotation vorgetäuscht wird. Allgemein gilt: Drehungen können nur dann als gesichert angesehen 
werden, wenn das Drehzentrum nicht zu weit vom Körper entfernt liegt.  
 
 
Abb. 6.6  Translation als Grenzfall einer Rotation mit nach Unendlich laufendem Drehzentrum. Der 
Punkt P werde um den Translationsvektor t nach P't verschoben. Durch P werde ein Kreisbogen b 
mit weit entfernt liegendem Drehzentrum C gezeichnet. Der Endpunkt P'r des Kreisbogens b liege 
mit P't und C auf einem Radius des Kreises. Bei festgehaltenem Vektor t und mit zunehmendem Ra-
dius r und abnehmendem Winkel  gleicht sich b immer mehr t an und der Abstand d zwischen den 
Punkten P't und P'r wird immer kleiner. 
 
 Unvermeidliche Messfehler bei der Bestimmung der Lage von Messmarken und die schlech-
te Unterscheidbarkeit von Translation und Rotation bei kleinen Drehwinkeln verursachen Kompli-
kationen, wenn versucht wird, den genauen Ablauf einer Bewegung durch Unterteilung in sehr vie-
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lang einer glatten Kurve bewegt. Wiederholtes Messen in kurzen Abständen zerlegt diese Kurve in 
Abschnitte, deren Richtungen zwar im Mittel der wahren Kurve folgen, aufgrund der Messfehler 
jedoch in unregelmäßiger Weise um den wahren (unbekannten) Wert schwanken. Bei der ab-
schnittsweisen Beschreibung der Bewegung jeweils durch eine reine Rotation würde man für die 
einzelnen Drehzentren stark unterschiedliche Lagen finden. Da eine Zickzack-Kurve der Bahn eines 
momentanen Drehzentrums nicht sinnvoll interpretiert werden kann, ist es in solchen Fällen erfor-
derlich, die gemessenen Kurven mathematisch zu „glätten“, bevor eine Beschreibung der Bewe-
gung vorgenommen wird. Man handelt sich jetzt allerdings das Problem ein, ein Glättungsverfahren 
auszusuchen, das die der ursprünglichen Kurve unterliegende, glatte Kurve nicht verfälscht.  
6.2 Rechnerische Beschreibung von Translation und Rotation 
6.2.1  Kartesische Koordinaten 
Im vorangegangenen Abschnitt wurden Bewegungen in der Ebene zeichnerisch mit Hilfe von "Li-
neal und Zirkel" behandelt. Dies ermöglichte einen einfachen, anschaulichen Zugang, ohne dass 
Berechnungen erforderlich waren. Sind jedoch Untersuchungen an einer größeren Anzahl bewegter 
Objekte durchzuführen, oder ist eine erhöhte Genauigkeit gewünscht, ist eine Koordinatenrechnung 
zweckmäßiger als ein zeichnerisches Vorgehen. Für die rechnerische Darstellung der Bewegung 
wird zunächst ein einfaches Konzept vorgestellt, welches ohne Spaltenvektoren und Matrizen aus-
kommt. Anschließend wird gezeigt, dass sich alle Gleichungen leicht in Matrizenschreibweise über-
führen lassen. Die Matrizenschreibweise ist kürzer und prägnanter als die Koordinatendarstellung. 
 
 
Abb. 6.7  Kartesisches Koordinatensystem in der Ebene. 
 
 Wird ein Bewegungsvorgang registriert, beispielsweise mit Hilfe einer Serie fotografischer 
Aufnahmen, so sind geometrische Informationen aus der Bildserie zu gewinnen und rechnerisch zu 
verarbeiten. Dabei ist ein Bezug zwischen Einzelbild und Aufnahmegerät einerseits und zwischen 
aufeinander folgenden Bildern andererseits herzustellen. Die Einführung eines Koordinatensystems 
stellt diesen Zusammenhang her. Mit Hilfe eines Koordinatensystems lässt sich beispielsweise die 
Lage eines Bildpunktes durch ein (geordnetes) Zahlenpaar beschreiben, welches die Abstände des 
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kanten das Koordinatensystem dar, die Abstände von den Bildkanten sind die dazugehörigen Koor-
dinaten (Lagekoordinaten). 
 Betrachtet sei die unendlich ausgedehnte Ebene, in die ein geometrisches Bezugssystem 
eingeführt werden soll. Zu diesem Zweck zeichnet man eine horizontale und eine vertikale Gerade 
(Abb. 6.7). Die sich schneidenden Geraden bilden das Achsenkreuz des Koordinatensystems. Die 
horizontale Achse (x-Achse) heißt Abszisse; die vertikale Achse (y-Achse) heißt Ordinate; der 
Kreuzungspunkt heißt Koordinatenursprung. Die Achsen haben Skalen, deren Nullpunkt mit dem 
Koordinatenursprung zusammenfällt. Positive Skalenwerte sind nach rechts oder nach oben, negati-
ve nach links oder nach unten aufgetragen. Die Lage eines Punktes P wird durch seine Koordinaten 
x,y beschrieben. Die Koordinaten sind die Skalenwerte der Lotfußpunkte des Punktes auf die Ach-
sen. In Abbildung 6.7 hat der Punkt P die Koordinaten x = 2,3 und y = 3,7 (gemessen in Einheiten 
der Achsenskalen). 
6.2.2  Translation 
Ein Punkt P (x/y) werde einer Translation unterworfen (Abb. 6.8). Der verschobene Punkt sei mit P' 
(x'/y' ) bezeichnet. Ganz allgemein wird in der Geometrie die Zuordnung des Punktes P' zum Punkt 
P als „Abbildung“ bezeichnet. P' wird als Bild von P bezeichnet; x',y' sind die Bildkoordinaten. Die 
Abbildung wird durch den rechnerischen Zusammenhang der Bildkoordinaten mit den ursprüngli-
chen Koordinaten beschrieben. Bei einer Translation sind zu den ursprünglichen Koordinaten x,y 




x ' x t
y ' y t
 
   
 
 
Abb. 6.8  Ebene Translation. Ein beliebiger Punkt mit Koordinaten x/y wird in x-Richtung um tx und 
in y-Richtung um ty in die Endlage x'/y' verschoben. P' (x'/y' ) ist das Bild des Punktes P(x/y). 
 
Die Verschiebungen tx und ty können positive oder negative Vorzeichen haben. Umgekehrt lassen 
sich aus den Koordinaten des ursprünglichen Punktes P(x/y) und denen des verschobenen Punktes 



















t x ' x
t y ' y
 
   
6.2.3  Rotation 
Zur Beschreibung einer Rotation sind Drehpunkt und Drehwinkel anzugeben. Als einfachster Fall 
sei zunächst eine Drehung um den Koordinatenursprung behandelt (Abb. 6.9). Betrachtet sei der 
Punkt P(x/y). Er hat den Abstand r = (x2 + y2) vom Nullpunkt. Die Strecke OP ist gegen die x-






    
 
Winkel zählt man von -180° bis +180°, oder wahlweise von 0° bis +360°. 
 
 
Abb. 6.9  Ebene Rotation des Punktes P(x/y) um den Koordinatenursprung. In der Anfangslage 
schließt die Strecke OP mit der x-Achse den Winkel  ein. Bei der Rotation bewegt sich der Punkt 
auf einem Kreis mit Radius r = OP um den Winkel . Nach der Drehung des Punktes P auf dem 
Bogen b nach P' schließt die Strecke OP' mit der x-Achse den Winkel ( + ) ein. In dieser wie 
auch in den folgenden Abbildungen charakterisieren die Pfeilspitzen an den Kreisbögen den Rich-
tungssinn der Winkelzählung.  
 
 Auf P werde eine Drehung mit dem Winkel  ausgeführt; man gelangt zum Bildpunkt P' 
(x'/y' ). Die Strecke OP' ist gegen die x-Achse mit dem Winkel  +  geneigt. Die Koordinaten x',y' 
des Bildpunktes erhält man (analog zu Gl. 3) aus 
 
(6.4) 
x ' r cos( )
y ' r sin( )
    
      
 


















cos( ) cos cos sin sin
sin( ) sin cos cos sin
        
          
 
und mit Benutzung der Gleichung (3) erhält man für die Koordinaten des Bildpunktes 
 
(6.6) 
x ' x cos y sin
y ' x sin y cos
    
      
 
 Im allgemeinen Fall der Rotation dreht man um ein Drehzentrum C(xm/ym) (Abb. 6.10). Man 
führt den allgemeinen Fall auf den oben behandelten Fall der Drehung um den Koordinatenur-
sprung zurück, indem man in C ein uv-Hilfskoordinatensystem einführt. Dieses ist gegenüber dem 
xy-Koordinatensystem parallel verschoben und zwar in x-Richtung um xm und in y-Richtung um 







   
 
 
Abb. 6.10  Ebene Rotation des Punktes P(x/y) um ein beliebiges Zentrum C(xm/ym). Der Punkt be-
wegt sich auf einem Kreis mit Radius r = CP um den Winkel . Durch Einführung von Relativkoor-
dinaten u = x-xm, v = y-ym wird dieser Fall auf den in Abb. 6.9 behandelten Fall zurückgeführt. 
 
Dreht man im uv-System, dann lauten die Koordinaten des Bildpunktes P' 
 
(6.8) 
u ' u cos v sin
v ' u sin v cos
    
      
 
Schließlich kehrt man zurück zum xy–System, indem man mit Hilfe von Gleichung (7) die u,v 
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(6.9) m m m
m m m
x ' x (x x ) cos (y y ) sin
y ' y (x x ) sin (y y ) cos
       
         
6.2.4  Aus Rotation und Translation zusammengesetzte Bewegung 
Bei vorgegebenem Drehzentrum C(xm/ym) wird der Punkt P zunächst um den Winkel  gedreht 
(Abb. 6.11). Das Zwischenbild, das sich gemäß (9) bestimmen lässt, sei mit P' (x'/y' ) bezeichnet. In 
einem zweiten Schritt wird P' nach P'' (x''/y'' ) verschoben. Die Koordinaten der Gesamtabbildung 
lauten 
 
(6.10) m m m x
m m m y
x '' x (x x ) cos (y y ) sin t
y '' y (x x ) sin (y y ) cos t
       
         
 
 
Abb. 6.11 Aus Rotation und Translation zusammengesetzte ebene Bewegung. Der Punkt P(x/y) wird 
zunächst um das Drehzentrum C(xm/ym) um den Winkel  nach P' (x'/y' ) gedreht. Von dort wird er 
um tx,ty nach P'' (x''/y'' ) verschoben. tx und ty definieren den Verschiebevektor t. 
 





x '' x cos y sin a
y '' x sin y cos a
    
      
 
mit 
(6.12) x m m m x
y m m m y
a x x cos y sin t
a y x sin y cos t
     
       
 
Gleichung (11) stellt die allgemeine Bewegung (Drehung um einen beliebigen Punkt C(xm/ym) um 
den Winkel  und Verschiebung um tx,ty) in algebraisch einfachster Weise dar. Formal gesehen 
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gedreht und anschließend um ax und ay verschoben wird. Die Formeln der Gleichungen (11) und 
(12) umfassen auch die Sonderfälle der reinen Translation oder Rotation. 
 Nach dem in Abschnitt 6.1.4 aufgeführten Lehrsatz, dass eine aus Drehung und Verschie-
bung zusammengesetzte Bewegung durch eine einzige Drehung ersetzt werden kann, müssen sich 
deren Parameter aus (11) berechnen lassen. Die rechnerische Bestimmung des Drehzentrums wird 
allerdings nicht wie bei der zeichnerischen Lösung mit Hilfe der Mittelsenkrechten durchgeführt. 
Eine andere Methode erweist sich als praktischer: Man benutzt die Kenntnis, dass das Drehzentrum 
offensichtlich der einzige Punkt ist, der nicht bewegt wird. Man bezeichnet einen solchen Punkt als 
Fixpunkt der Abbildung. Seine Koordinaten seien xF und yF. Die Koordinaten des Fixpunktes wer-
den durch die Abbildung nicht verändert. Es gilt 
 
(6.13) F F F x
F F F y
x x cos y sin a
y x sin y cos a
    
      
 
 Sind der Drehwinkel , das Drehzentrum xm,ym sowie die Verschiebungen tx,ty bekannt, 
lassen sich mit Hilfe von Gleichung (13) die gesuchten Koordinaten des Fixpunktes (des Ersatz-
drehzentrums) nach einer längeren, einfachen Rechnung (deren Einzelschritte hier jedoch nicht aus-
geführt sind) bestimmen 
 
(6.14) F x y
F y x
x (a a cot( 2)) 2
y (a a cot( 2)) 2
   
     
6.2.5  Bestimmung der Abbildungsparameter aus 2 Punkten und ihren Bildern 
Für eine Bestimmung der Abbildungsparameter aus Originalpunkten (x,y) und (x'',y'' ) arbeitet man 
mit den Gleichungen (11). Die Parameter der Abbildung sind der Drehwinkel  und die Verschie-
bewerte ax,ay. Die Information über die oben beschriebene Zwischenabbildung im uv-
Koordinatensystem geht in den Parametern ax und ay unter und kann nicht rückwärts erschlossen 
werden. Aus einem Punkt und seinem Bild kann man die 3 Parameter der Abbildung nicht berech-
nen, weil nur zwei Bestimmungsgleichungen zur Verfügung stehen. Wenn jedoch die Bewegung 
zweier Punkte eines Körpers betrachtet wird, sind hinreichend viele Bestimmungsgleichungen vor-
handen. Man betrachtet die Punkte P(x1/y1), Q(x2/y2) und ihre Bilder P' (x1'/y1' ), Q' (x2'/y2' ). Damit 
liegen 4 Gleichungen vor (die doppelt gestrichenen Koordinaten in Gleichung (11) seien durch ein-
fach gestrichene ersetzt) 
 
(6.15) 
1' 1 1 x
1' 1 1 y
2' 2 2 x
2' 2 2 y
x x cos y sin a
y x sin y cos a
x x cos y sin a
y x sin y cos a
    
    
    
    
 
 
Als erstes wird der Drehwinkel bestimmt. Hierzu bildet man die Koordinatendifferenzen 
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(6.16) 2' 1' 2 1 2 1
2' 1' 2 1 2 1
x x (x x ) cos (y y ) sin
y y (x x ) sin (y y ) cos
       
         
 






   
mit 
 
(6.18) 2 1 2' 1' 2 1 2' 1'
2 1 2' 1' 2 1 2' 1'
Z (x x ) (y y ) (y y ) (x x )
N (x x ) (x x ) (y y ) (y y )
       
         
 
Ist der Winkel  gleich Null, dann ist die geometrische Bewegung eine Translation. Dies ist gleich-
bedeutend damit, dass gilt 
 
(6.19) 1' 1 2' 2
1' 1 2' 2
x x x x
y y y y
  
    
 
In einem zweiten Schritt lassen sich bei bekanntem Drehwinkel nach Gleichung (11) die Parameter 
ax und ay bestimmen. Hierzu werden die Koordinaten eines Punktes und seines Bildes benötigt. 
Wählen wir P und P' als Punkt und Bild, dann finden wir 
 
(6.20) x 1' 1 1
y 1' 1 1
a x x cos y sin
a y x sin y cos
     
       
 
Mit Gleichungen (17) und (20) sind alle Parameter der Bewegung bekannt. Falls gewünscht, lässt 
sich mit diesen Parametern gemäß Gleichung (14) noch der Fixpunkt der Abbildung (Drehzentrum 
der Gesamtbewegung) bestimmen. 
 Ergänzend zur Berechnung soll die Verbindung zur rein geometrischen Betrachtung aufge-
zeigt werden. Nicht immer ist es bei aus Translation und Rotation zusammengesetzten Bewegungen 
nötig, Zentrum und Radius der Ersatzdrehung mit Hilfe der Fixpunktkoordinaten zu berechnen. 
Wenn zum Beispiel von einer Bewegung Anfangs- und Endpunkte P und P sowie Betrag und Vor-
zeichen des Drehwinkels bekannt sind, lassen sich Radius und Mittelpunkt durch eine elementare 
Rechnung angeben, siehe Abb. 6.12. Der Abstand zwischen P und P, d.h. die Länge der Kreisseh-
ne, werde mit s bezeichnet. Sei M der Mittelpunkt des Kreises und T der Mittelpunkt der Sehne s, 
dann gilt für deren gegenseitigen Abstand h 
 
(6.21) h s /(2 | cot( 2) |)    
 
Der Kreisradius, d.h. die Strecke MP, berechnet sich gemäß 
 
(6.22) R s /(2 | sin( 2) |)    





Abb. 6.12  Bestimmung des Mittelpunkts eines Kreises aus der Drehung eines Punktes P nach P 
sowie aus dem Drehwinkel . Bei positivem Drehwinkel liegt der Mittelpunkt des Kreises im Ab-
stand h links der Mitte T des (von P nach P gerichteten) Sehnenvektors s. 
 
 Die Lage des Kreismittelpunktes hängt vom Durchlaufsinn der Sehne s und vom Drehsinn 
des Drehwinkels  ab. Sei mit s der Vektor der Sehne von P nach P bezeichnet, dann liegt bei posi-
tivem Drehwinkel (entgegen dem Uhrzeigersinn) die Kreismitte links des Vektors s (Abb. 6.12); bei 
negativem Drehwinkel liegt sie rechts des Vektors s (Abb. 6.13). 
 
 
Abb. 6.13  Bestimmung des Mittelpunkts eines Kreises aus der Drehung eines Punktes P nach P 
sowie aus dem Drehwinkel . Bei negativem Drehwinkel liegt der Mittelpunkt des Kreises im Ab-
stand h rechts der Mitte T des Sehnenvektors s (Betrag des Winkels  und Längen wie in Abb. 6.12). 
6.2.6  Matrixnotation 
Zur vereinfachten, symbolischen Darstellung von Drehungen wird vielfach eine Notation mit Hilfe 
von Matrizen verwendet. Punkte werden durch ihre Ortsvektoren in Spaltendarstellung repräsen-
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In dieser Darstellung sind die beiden Gleichungen (1) symbolisch zu einer Gleichung zusammenge-
fasst. Eine Drehung um den Ursprung, siehe Gleichung (6), beschreibt man in Matrixnotation 
 
(6.24) 
x' cos -sin x
y' sin cos y
                    
 
In dieser Gleichung stellen die Spalten die Ortsvektoren der Punkte vor und nach der Drehung dar. 
Die Matrix, die eine Drehung in der Ebene beschreibt, baut sich aus den Matrixelementen M11 = 






      D  
 





x x-xx' cos -sin
y y-yy' sin cos








tx x-xx' cos -sin
ty y-yy' sin cos
                             
 
 





, ' , '' , ,
tyy y' y''
                            
r r r r t  
 






(6.29) '  r r t  
 
Rotation um Nullpunkt  
 
(6.30) '  r D r  
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Rotation um Zentrum rm 
(6.31) m m' ( )   r r D r r  
 
Rotation um Zentrum rm plus Translation 
 
(6.32) m m'' ( )    r r D r r t  





7 Rechnerische Behandlung von Verschiebung und Drehung im 
Raum 
In einigen Teilgebieten der orthopädischen Biomechanik, speziell auch im Bereich der Forschung, 
kann man den anschaulichen und rechnerischen Schwierigkeiten, die mit der Beschreibung räumli-
cher Verschiebungen und Drehungen verbunden sind, leider nicht ausweichen. Hierfür nachfolgend 
drei Beispiele.  
 Beispiel 1. Der Ablauf der Bewegung des Oberarms relativ zum Rumpf soll vermessen wer-
den. Zur Messung können Sensoren benutzt werden, die das von einem im Raum aufgestellten Sen-
der ausgestrahlte magnetische Feld empfangen. Ein Sensor wird auf dem Oberarm angebracht (Abb. 
7.1). Aus den empfangenen Daten wird die räumliche Lage und Orientierung des xayaza-
Koordinatensystems in Bezug auf das vom Sender definierte xryrzr-Koordinatensystem bestimmt. 
Ein zweiter Sensor wird auf dem Körper so angebracht, dass seine Orientierung mit dem auf den 
Körper bezogenen xkykzk Koordinatensystem übereinstimmt. Für eine Beschreibung der Bewegung 
müssen die im xryrzr-Koordinatensystem gemessenen Daten in das räumlich verschobene und ver-
drehte xkykzk-Koordinatensystem transformiert werden.  
 
 
Abb. 7.1 Lage und Orientierung des xayaza-Koordinatensystems am Oberarm werden im raumfesten 
xryrzr-Koordinatensystem gemessen und zur Beschreibung der Bewegung des Oberarms in das Kör-
per-Koordinatensystem xkykzk transformiert. 
 
 Beispiel 2. Im Rahmen der Entwicklung künstlichen Gelenkersatzes wird überlegt, welche 
Drehbewegungen der beobachteten Bewegung des Rückfußes zugrunde liegen. Es wird angenom-
men, dass die Bewegungen des oberen und unteren Sprunggelenks wie bei einem Scharnier um fes-
te Achsen erfolgen. Die Achsen beider Gelenke sind jedoch nicht parallel (Abb. 7.2). Während die 
Achse des oberen Sprunggelenks im aufrechten Stand annähernd horizontal verläuft, verläuft die 
Achse des unteren Sprunggelenks schräg im Raum von hinten-unten nach vorne-oben. Wird die in 
vivo beobachtete Bewegung des Rückfußes durch zusammengesetzte Drehungen ausschließlich um 
die Achsen des oberen und unteren Sprunggelenks ermöglicht? Die Theorie der räumlichen Dre-
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Kombination aus Drehungen um 3 unterschiedlich orientierte Achsen, oder eine Drehung um eine 
beliebig orientierte Achse erforderlich ist. Gibt man wie im vorliegenden Fall die Richtungen von 2 
Achsen jedoch fest vor, so folgt, dass mit Drehungen um diese beiden Achsen nicht alle Bewegun-
gen möglich sein werden.  
 
 
Abb. 7.2 Drehachsen, die für die Bewegung des Rückfußes von Bedeutung sind: Achse des oberen 
Sprunggelenks, Achse des unteren Sprunggelenks und Längsachse der Tibia. Nach: Debrunner and 
Jacob 1998. 
 
Tatsächlich ist für die uneingeschränkte Bewegung des Rückfußes neben der Bewegung im oberen 
und unteren Sprunggelenk auch eine simultane Drehung um die Längsachse der Tibia erforderlich. 
Diese Drehung kann so zu Stande kommen, dass sich die gesamte Tibia dreht, oder dass die Dreh-
bewegung letztendlich durch eine "lockere Passung" im oberen Sprunggelenk ermöglicht wird. 
Durch die Kombination von Drehungen um 3 Achsen sind jetzt wie bei einem Kugelgelenk im 
Prinzip alle Drehbewegungen möglich. Der Bewegungsspielraum ist jedoch richtungsabhängig ein-
geschränkt, da die einzelnen beteiligten Gelenke beschränkte Bewegungsbereiche haben. Wegen 
der das Gelenk übergreifenden Muskel- und Bandverbindungen können die 3 Drehbewegungen 
nicht einzeln und unabhängig voneinander ausgeführt werden. Dadurch erfolgt die Gesamt-
Bewegung ähnlich derjenigen eines technischen Getriebes. 
 Beispiel 3. Abbildung 7.3a zeigt einen Wirbel mit einem körperfest gedachten xyz-
Koordinatensystem. Abbildung 7.3b zeigt in schematisierter Form die Konturen des Wirbels auf 
einem anterior-posterior Röntgenbild, wenn sich der normal geformte Wirbel in seiner normalen 
anatomischen Stellung befindet. Man erkennt die Umrisse des Wirbelkörpers und der Bogenwur-
zeln. Abb. 7.3c zeigt die Konturen eines Wirbels einer skoliotischen Wirbelsäule auf einem anteri-
or-posterior Röntgenbild. Die räumliche Form eines Wirbels vor Augen, erkennt man qualitativ, 
dass der Wirbel gegenüber seiner Orientierung in Abbildung 7.3b sowohl zur Seite wie auch nach 
vorn verkippt ist. Außerdem ist der Wirbel rotiert, was aus der asymmetrischen Abbildung der Bo-
genwurzeln in Bezug auf die Kontur des Wirbelkörpers geschlossen wird.  
 Wie beschreibt man am besten diese Auslenkung aus der normalen anatomischen Lage? Für 
ein anschauliches Bild ist es günstig, sich auf eine Abfolge von Drehungen um 3 körperfeste Ach-


























Abb. 7.3  a) Körperfestes xyz-Koordinatensystem  eines lumbalen Wirbelkörpers. b) Schematisierte 
Zeichnung der Konturen eines Wirbelkörpers in normaler, anatomischer Stellung im anterior-
posterior Röntgenbild. c) Schematisierte Zeichnung der Konturen eines Wirbelkörpers einer skolio-
tischen Wirbelsäule im anterior-posterior Röntgenbild. Nach: Drerup 1984. 
 
Dazu wird angenommen (Drerup 1984), der Wirbel sei zuerst um seine x-Achse gedreht (seitlich 
verkippt). Anschließend sei der Wirbel um seine z-Achse gedreht (nach vorn verkippt) und im drit-
ten Schritt um seine y-Achse gedreht. Die letztgenannte Drehung, die "Wirbelrotation" um die y-
Achse des Wirbels, ist der medizinisch interessanteste Parameter, da man annimmt, dass die De-
formation des Rumpfes im Wesentlichen von der Wirbelrotation abhängt. Zu beachten ist, dass hier 
nicht nur 3 Drehungen um körperfeste, d.h. bei einer Drehung mitbewegte Achsen ausgeführt wer-
den, sondern dass auch die Reihenfolge der Drehungen wichtig ist. Bei kleinen Winkeln wäre der 
Effekt einer Vertauschung der Reihenfolge klein (das ist auch mathematisch richtig); bei größeren 
Winkeln wäre der Effekt jedoch deutlich. Ein Vorschlag: Der Leser bastele sich aus Pappe ein Mo-
dell der oberen Deckplatte eines Wirbels und drehe jeweils um 90 um die x- und die z-Achse oder 
in umgekehrter Reihenfolge um die z- und x-Achse und betrachte den Unterschied.  
 Würde man die Abfolge der drei Rotationen anders wählen als oben vorgeschlagen, bei-
spielsweise erst die Wirbelrotation und dann die Verkippungen nach vorn und zur Seite, so würde 
man, um von der Stellung 7.3b in die Stellung 7.3c zu gelangen, einen anderen Satz von 3 Dreh-
winkeln benötigen. Speziell die Wirbelrotation würde einen anderen Wert annehmen. Entsprechen-
des gilt für weitere, mögliche Reihenfolgen der Drehungen. Welcher Wert der Wirbelrotation ist 
dann richtig (Skalli und Mitarbeiter 1995)? Antwort: Bezogen auf die jeweiligen Abfolgen der Dre-
hungen sind alle richtig. Um eine Wahl zu treffen, muss man fragen, welche Definition der Abfolge 
der Drehungen am vernünftigsten ist. Dies ist eindeutig die oben vorgeschlagene Abfolge. Bei jeder 
anderen Abfolge würde sich ergeben, dass der aus der Vermessung des Röntgenbildes gewonnene 
Wert der Wirbelrotation von der Verkippung des Wirbels nach vorn und zur Seite abhängt. Das 
wäre kein sinnvoller Weg, die Geometrie einer skoliotischen Wirbelsäule zu beschreiben.  
 Die obigen Beispiele beinhalten: Koordinatentransformationen,  zusammengesetzte Drehun-
gen, Theorem der Nichtvertauschbarkeit räumlicher Drehungen, Kriterien zur Wahl von Dreh-
Reihenfolgen. Dieses Kapitel dient dazu, dem Leser einen Überblick über die rechnerische Be-
schreibung der Lageänderung von Körpern im Raum zu verschaffen. Es soll dem Leser der biome-
chanischen Fachliteratur als Orientierungshilfe dienen, kann jedoch kein Ersatz für das Studium 
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und Vektoren werden Koordinatentransformationen, Verschiebungen und Drehungen behandelt. 
Anschließend wird ausgeführt, wie (im Prinzip) aus gemessenen Lagen von Referenzpunkten im 
Anfangs- und Endzustand einer Bewegung die Parameter der Bewegungsbeschreibung ermittelt 
werden. Die Berechnung der Bewegung räumlich ausgedehnter Körper unter dem Einfluss von 
Kräften und Drehmomenten wird hier nicht behandelt. Dieser Aspekt ist hoch kompliziert und wird 
im Teilgebiet Kreiseltheorie der theoretischen Mechanik abgehandelt; er würde den Rahmen dieses 
Buches sprengen. 
7.1 Koordinaten und Vektoren 
Zur Beschreibung von Punktlagen im Raum sei ein dreidimensionales, rechtshändiges, kartesisches 
xyz-Koordinatensystem eingeführt. Die Achsen stehen paarweise aufeinander senkrecht; die An-
ordnung der Achsen entspricht der „rechte-Hand Regel“ (siehe Kapitel 4) mit den Richtungen von 
Daumen (x), Zeigefinger (y) und Mittelfinger (z) der rechten Hand (Abb. 7.4). Der Überschnei-
dungspunkt der Koordinatenachsen wird als Ursprung oder Nullpunkt des Koordinatensystems be-
zeichnet. Zur Lagefestlegung eines Punktes A sind drei Zahlen (Koordinaten) xA,yA,zA anzugeben: 
A(xA/yA/zA). Die räumliche Lage dieses Punktes lässt sich durch einen Quader veranschaulichen, 
dessen Seitenlängen xA,yA,zA vom Ursprung aus auf den Koordinatenachsen abzutragen sind.  
 
 
Abb. 7.4 Räumliche Lage von Punkten und Vektoren im kartesischen Koordinatensystem. Punktla-
gen werden durch die Angabe von 3 Koordinaten festgelegt. Veranschaulichung der Punktlage 
durch einen Quader (Punkt A) oder durch 3 ausgewählte Quaderkanten (Punkt B). Einem Punkt-
paar A,B (in dieser Reihenfolge) ist ein Vektor v zugeordnet, der als ein von A nach B gerichteter 
Pfeil veranschaulicht wird. 
 
Der Punkt A liegt auf der Raumdiagonalen des Quaders gegenüber dem Ursprung O. Für einen 
Punkt B wird in der xy-Ebene ein Hilfspunkt mit Koordinaten xB,yB,0 konstruiert. Über diesem be-
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enger Zusammenhang. Es gilt: Zu je zwei Punkten A und B gibt es genau einen Vektor v. Veran-
schaulicht wird ein Vektor durch einen geradlinigen Pfeil, der bei A beginnt und mit seiner Pfeil-




Abb. 7.5 Einheitsvektoren in Richtung der Koordinatenachsen und Darstellung eines Vektors durch 
die Summe seiner Komponenten. Vom Koordinatenursprung O aus werden auf den Koordinaten-
achsen Vektoren der Länge Eins (Einheitsvektoren ex, ey, ez) eingeführt. Mit Hilfe der Einheitsvek-
toren wird der Vektor v in 3 zu den Koordinatenachsen parallele Komponenten vx, vy, vz zerlegt. Zur 
Veranschaulichung wird der Vektor v (von A nach B verlaufend) als Raumdiagonale eines Quaders 
mit den Seitenlängen vx,vy,vz dargestellt. Längs der Quaderkanten werden die Vektorkomponenten 
vx = vxex, vy = vyey, vz = vzez des Vektors v eingeführt  
 
 In Richtung der Koordinatenachsen werden Einheitsvektoren eingeführt (Abb. 7.5). Sie sind 






Vektor, gerichtet von O(0 / 0 / 0) nach P (1/ 0 / 0)
Vektor, gerichtet von O(0 / 0 / 0) nach P (0 /1/ 0)









O(0/0/0) bezeichnet den Koordinatenursprung. Die Einheitsvektoren haben die Länge Eins und ste-
hen paarweise senkrecht aufeinander. Jeder Vektor v lässt sich darstellen als  
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 Man beachte die unterschiedliche Schreibweisen in Gleichung 7.2: vx ist eine Komponente 
des Vektors v; vx ist seine Koordinate bezüglich ex. Entsprechendes gilt für die anderen Komponen-
ten. Die Zahlenwerte vx,vy,vz gelten jeweils nur in Bezug auf die Basis ex,ey,ez. Bei einem Wechsel 
des Koordinatensystems ändern sich in der Regel diese Zahlenwerte. Mit Hilfe der 3 Einheitsvekto-
ren kann man gemäß (7.2) jeden Punkt des Raumes erreichen. Man sagt auch, dass die 3 Einheits-
vektoren eine Basis bilden und den dreidimensionalen Raum aufspannen. Da die Einheitsvektoren 
auf Länge Eins normiert sind und wechselseitig aufeinander senkrecht stehen, d.h. orthogonal sind, 
spricht man auch von einer Orthonormalbasis. Das Skalarprodukt der Vektoren a und b schreibt 
sich als 
 
(7.3) x x y y z za b a b a b      a b  
 
Mit Hilfe der Einheitsvektoren schreibt sich das Kreuzprodukt 
 




Abb. 7.6  Definition eines Ortsvektors r. Ein Vektor, der vom Koordinatenursprung O(0/0/0) zu ei-
nem beliebigen Punkt P(x/y/z) weist, wird Ortsvektor genannt. Es gibt eine eineindeutige Zuord-
nung von Punktkoordinaten x,y,z und Vektorkomponenten: vx = xex, vy = yey, vz = zez. 
 
 Um den Zusammenhang zwischen Punktkoordinaten und Vektoren deutlich zu machen, seien 
der Ursprung des Koordinatensystems O(0/0/0), ein Punkt P(x/y/z) und der Vektor r von O nach P 
betrachtet. Vektoren, die vom Ursprung ausgehen, werden Ortsvektoren genannt. Wenn möglich, 
werden sie im Folgenden mit dem Symbol r benannt. Offensichtlich kann der Ortsvektor r wie folgt 
zerlegt werden (Abb. 7.6) 
 
















7 Rechnerische Behandlung von Verschiebung und Drehung im Raum 
 
 109
Man erkennt an dieser Formel, dass die Koordinaten x,y,z eines Ortsvektors mit den Lagekoordina-
ten seines Endpunktes identisch sind. Umgekehrt gewinnt man die Koordinaten des Ortsvektors r 
durch Bildung des Skalarprodukts mit den Einheitsvektoren (beispielsweise: x = r·ex). 
7.2 Koordinatentransformationen 
Eine häufig bei der Auswertung von Messungen auftretende Aufgabe ist die Umrechnung (Trans-
formation) von Punktkoordinaten von einem Koordinatensystem in ein anderes Koordinatensystem. 
Beispielsweise müssen bei der Auswertung einer Ganguntersuchung die Lagekoordinaten von 
Messpunkten vom Registriersystem (Film- oder Videobild) in ein Bezugssystem der Versuchsper-
son (am Körper fest angebracht gedachtes System) umgerechnet werden. Das Registriersystem sei 
das xyz-Koordinatensystem und das dem Körper zugeordnete System sei das uvw-
Koordinatensystem. Die Lage eines Raumpunktes P(u/v/w) im Körpersystem werde durch den 
Ortsvektor p = ueu + vev + wew beschrieben (Abb. 7.7). Man denkt sich das Körpersystem in das 
Registriersystem eingebettet. Der Ursprung des Körpersystems habe die Lage rm = xmex + ymey + 
zmez. Die Lage von P(x/y/z) ist durch die Koordinaten u,v,w auszudrücken. Es besteht die Vek-
torbeziehung  r =  rm + p. Ausgeschrieben lautet diese Beziehung 
 
(7.6) x y z m x m y m z u v w(x y z ) (x y z ) (u v w )                 r e e e e e e e e e  
 
 
Abb. 7.7 Wechsel des Koordinatensystems. Ein Punkt P ist alternativ im xyz-Koordinatensystem 
(Ursprung O; Einheitsvektoren ex,ey,ez) oder im uvw-Koordinatensystem (Ursprung M; Einheitsvek-
toren eu,ev,ew) darzustellen. Die relative Lage der Koordinatensysteme wird durch den Vektor rm 
(von O nach M gerichtet) beschrieben. Die relative Orientierung der Einheitsvektoren ist durch 
einen Satz von Richtungskosinus festgelegt. Die Lage eines Punktes P wird vektoriell einerseits 
durch p (uvw-System) und anderenseits durch r (xyz-System) beschrieben. Zwischen diesen Vekto-
ren besteht die Beziehung r = rm + p.  Will man für den Punkt P dessen Koordinaten u,v,w in Koor-
dinaten x,y,z umrechnen, dann sind in der Vektorbeziehung p = ueu + vev + wew die uvw-
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m 11 12 13
m 21 22 23
m 31 32 33
x x C u C v C w
y y C u C v C w
z z C u C v C w
      
      
      
 
 
Die in den Gleichungen auftretenden Koeffizienten Cik sind die Skalarprodukte der Einheitsvekto-
ren in den xyz- und uvw-Systemen. Die Koeffizienten haben eine geometrische Bedeutung. Ihr 
Wert ist gleich dem Kosinus des jeweils zwischen den Achsen der beiden Koordinatensysteme ein-
geschlossenen Winkels. Beispielsweise ist der Koeffizient C31 gleich dem Kosinus des Winkels 
zwischen den Einheitsvektoren ez und eu: C31 = ez·eu. Die Richtung eines Einheitsvektors in dem 
einen System ist jeweils durch 3 "Richtungskosinus" gegen die 3 Einheitsvektoren des anderen Sys-
tems definiert. Wegen der Normierung und Orthogonalität der Einheitsvektoren ergeben sich 6 Ne-
benbedingungen für die 9 Richtungskosinus. Es bleiben dann nur 3 wesentliche Parameter für das 
Schema der Koeffizienten übrig. Die Transformationsgleichung (7.7) kann man in Spalten- und 
Matrixnotation auch wie folgt schreiben 
 
(7.8) 
m 11 12 13
m 21 22 23
m 31 32 33
x x C C C u
y y C C C v
z z C C C w
                                     
 
 
 Die nachfolgende Beschreibung von Drehungen im Raum wird zeigen, dass ein enger Zu-
sammenhang zwischen Koordinatentransformationen und Rotationsbewegungen besteht: Bei Rota-
tionsbewegungen werden Objekte gedreht. Bei Koordinatentransformationen bleiben die Objekte 
unverändert, sie sind jedoch in einem gedrehten (und eventuell zusätzlich verschobenen) Koordina-
tensystem zu beschreiben. Umgekehrt kann man, wenn man die relative räumliche Lage von 2 Ko-
ordinatensystemen aus einer Messung kennt, die 9 Koeffizienten Cik in (7.8) und die Verschiebung 
der Koordinatensysteme gegeneinander berechnen. Die Koeffizienten Cik enthalten alle Information 
über die Drehung zwischen den beiden Koordinatensystemen. 




11 12 13 m
21 22 23 m
31 32 33 m
u F F F x x
v F F F y y
w F F F z z
                           
 
 
Die Matrix F hängt eng mit der Matrix C zusammen. Sie entsteht aus der Matrix C, indem man 
deren Zeilen und Spalten vertauscht: Fik =Cki. Man sagt auch, dass F die Transponierte von C sei. 
 
(7.10) t Tauch , ', F C C C C  
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     
 
 






                 
F C  
 
Dies stellt eine Identität dar. Das bedeutet, dass das Matrizenprodukt gleich der Einheitsmatrix E 
sein muss 
 
(7.13) t   F C C C E  
 
In der englischen Literatur wird für E oft das Symbol I (identity matrix) benutzt. 
 Eine Matrix, für welche die Beziehung CtC=E gilt, heißt orthogonal. Dies bedeutet, dass das 
Skalarprodukt zweier Spalten der Matrix C gleich Null ist (Orthogonalität der Spaltenvektoren) und 
das Skalarprodukt einer Spalte mit sich selbst gleich Eins ist (Normierung der Spaltenvektoren). Die 
geometrische Bedeutung orthogonaler Matrizen besteht darin, dass Koordinatentransformationen 
mit orthogonalen Matrizen die Längen von Vektoren und die Winkel zwischen ihnen unverändert 
lassen. Mit anderen Worten: Bei solchen Transformationen bleiben Größe und Form der Objekte 
erhalten. 
7.3 Geradlinige Verschiebung im Raum 
Es sei die Bewegung eines Punktes in ein und demselben Koordinatensystem betrachtet. Bei der 
geradlinigen Bewegung (Translation) wird ein Punkt P(x/y/z) um den Translationsvektor t nach 
dem Punkt P' (x'/y'/z') verschoben. Die Ortsvektoren  von O nach P und von O nach P' seien mit r 
und r' bezeichnet (Abb. 7.8). Dann gilt 
 
(7.14) '  r r t  
 






x ' x t
y ' y t
z ' z t









Abb. 7.8   Räumliche Translation. Ein starrer Körper (Koffer) wird parallel zu sich selbst bewegt. 
Ein beliebiger Punkt P wird gerichtet zum Punkt P' verschoben (Differenzvektor t). Eine Translati-
on liegt dann vor, wenn für 3 nicht auf einer Geraden liegende Punkte P,Q,R die dazugehörigen 
Differenzvektoren PP' , QQ' , RR' identisch gleich t sind. (Koordinatenursprung und Ortsvektoren 
sind nicht dargestellt.) 
 
 Wie im zweidimensionalen Fall bleibt bei der Translation die Orientierung des Körpers un-
verändert; alle Punkte werden einheitlich um die gleiche Distanz auf zueinander parallelen Strecken 
verschoben. Führt man zwei oder mehrere Translationen hintereinander aus, so kommt es auf ihre 
Reihenfolge nicht an. 
7.4 Drehungen im Raum 
Während bei der geradlinigen Bewegung die dritte Dimension gegenüber dem Zweidimensionalen 
keine neuen Gesichtspunkte bringt, gibt es bei Drehungen im Raum ungewohnte Phänomene. Ein 
neuer (und anschaulich unerwarteter) Gesichtspunkt ist der, dass es bei der Ausführung von mehre-
ren aufeinander folgenden Drehungen auf deren Reihenfolge ankommt.  
7.4.1  Einzeldrehungen um Koordinatenachsen 
Eine Drehung im Dreidimensionalen wird beschrieben durch Angabe der Drehachse und des Dreh-
winkels. Eine Drehachse ist durch ihre räumliche Ausrichtung und Lage festgelegt. Die Drehung 
erfolgt um die Achse mit einem bestimmten Drehwinkel. Je nach Drehsinn ist der Drehwinkel posi-
tiv (gegen den Uhrzeigersinn) oder negativ (im Uhrzeigersinn) anzugeben. Bei einer Drehung blei-
ben alle auf der Drehachse liegenden Punkte unverrückt; alle übrigen Punkte bewegen sich auf 
Kreisbögen, die in Ebenen senkrecht zur Drehachse liegen. Zur Illustration sei eine Drehung um die 
z-Achse des Koordinatensystems betrachtet (Abb. 7.9). Bei dieser Drehung wird ein beliebiger 
Punkt P(x/y/z) in einer Ebene mit Abstand z von der xy-Ebene bewegt. Der sich bewegende Punkt 
beschreibt einen Kreisbogen mit Radius R = (x2 + y2) und Winkel ; der Mittelpunkt des Kreises 
liegt auf der z-Achse. Bei dieser Drehung werden lediglich die xy-Koordinaten verändert; die z-
Koordinate bleibt unverändert. Es können daher für x und y die Formeln der zweidimensionalen 
Drehung übernommen werden 
 
(7.16) 
x ' cos x sin y
y ' sin x cos y
z ' z
     
















Abb. 7.9  Drehung eines Punktes um die z-Achse. Der Punkt P(x/y/z) wird in einer zur xy-Ebene 
parallelen Ebene mit Abstand z auf einer Kreisbahn mit dem Drehwinkel  nach P'(x'/y'/z') bewegt. 
Der dazugehörige Ortsvektor r bewegt sich auf dem Mantel eines Kegels mit Spitze in O, Höhe = z 
und Radius R = (x2 + y2). 
 
Diese Gleichungen können auch in der Form 
 
(7.17) z
x ' cos sin 0 x
' y ' sin cos 0 y ( )
z ' 0 0 1 z
                                  
r D r  
 
geschrieben werden. Die für die Drehung um die z-Achse zuständige Matrix ist mit Dz() bezeich-
net. Von ähnlicher Bauart sind die Gleichungen für die Drehungen um die y-Achse mit Winkel  
und um die x-Achse mit Winkel  
 
(7.18) y
x ' cos 0 sin x
' y ' 0 1 0 y ( )
z ' sin 0 cos z
                                 
r D r  
 
(7.19) x
x ' 1 0 0 x
' y ' 0 cos sin y ( )
z ' 0 sin cos z
                                  
r D r  
 
7.4.2 Aus Einzeldrehungen zusammengesetzte Drehung 
 Als Einführungsbeispiel einer zusammengesetzten Drehung um körperfeste Achsen seien 
zwei aufeinander folgende Drehungen eines Koffers betrachtet. Am Koffer sei ein körperfestes xyz-
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anschließend um seine Längsachse um +90 gedreht. Am Ende der beiden nacheinander ausgeführ-
ten Drehungen liegt der Koffer auf seiner Rückseite (Abb. 7.10). Alternativ seien die einzelnen 
Drehungen in vertauschter Reihenfolge ausgeführt. In der Endstellung steht der Koffer jetzt auf 
einer Seitenfläche (Abb. 7.11). Das Beispiel zeigt, dass Drehoperationen nicht vertauschbar sind. 
Vielmehr muss auf ihre Reihenfolge geachtet werden. 
 
 
Abb. 7.10  Zwei aufeinanderfolgende 90 Drehungen eines starren Körpers (Koffer) um die vertika-
le und um die Längsachse. Bei Teildrehung 1 wird um die vertikale Achse, bei Teildrehung 2 um die 
Längsachse gedreht. In der Endposition liegt der Koffer auf seiner Rückenfläche. 
 
 
Abb. 7.11  Zwei aufeinanderfolgende 90 Drehungen eines starren Körpers (Koffer) um die Längs-
achse und die vertikale Achse. Achsen und Drehwinkel (und Drehsinn) sind dieselben wie in Abb. 
7.10, jedoch ist die Reihenfolge der Drehungen vertauscht. Bei Teildrehung 1 wird um die Längs-
achse, bei Teildrehung 2 um die vertikale Achse gedreht. In der Endposition steht der Koffer auf 
einer Seitenfläche. 
 
 Die Drehungen der Abb. 7.10 und 7.11 sollen jetzt rechnerisch untersucht werden. Im ersten 
Fall erfolgt die erste Drehung um die z-Achse des Koffers. Die zugehörige  Drehmatrix bezüglich 




( 90 ) 1 0 0
0 0 1
         
D  
 
7 Rechnerische Behandlung von Verschiebung und Drehung im Raum 
 
 115
Die zweite Drehung erfolgt um die x'-Achse, das heißt um eine körperfeste Achse des (vorab bereits 
um seine z-Achse gedrehten) Koffers. Die zugehörige Drehmatrix bezüglich der Einheitsvektoren 




( 90 ) 0 0 1
0 1 0
         
D  
 
Nach einer Umrechnung (die hier nicht ausgeführt wird) ergibt sich für die zusammengesetzte Dre-
hung  
 
(7.22) z x '''   r D D r  
 
 An diesem Ergebnis ist die Reihenfolge der Matrizen im Matrixprodukt beachtenswert, spezi-
ell da sie der Anschauung zu widersprechen scheint. Erst wirkt die Matrix der zweiten Teildrehung 
auf den Vektor r und anschließend die Matrix der ersten Teildrehung. Vertauscht man die beiden 
Drehungen, so wird die zusammengesetzte Drehung beschrieben durch 
 
(7.23) x z '''   r D D r  
 
 Bei Drehungen um körperfeste Achsen gilt allgemein: Die Matrix der zuletzt auszuübenden 
Drehung wirkt als erste auf den zu drehenden Vektor. Die Matrix M für die aus n Teildrehungen um 
körperfeste Achsen zusammengesetzte Abbildung setzt sich nach folgender Regel zusammen 
 
(7.24) körperfest 1 2 n 1 n...    M D D D D  
 
In dieser und der folgenden Formel soll der Index der Drehmatrizen die Reihenfolge der Drehungen 
angeben: D1 ist die erste Drehung, D2 die zweite Drehung und Dn ist die n-te Drehung.  
 Würde man hingegen n mal um raumfest orientierte, und nicht um körperfeste Achsen drehen, 
so wäre die Reihenfolge der Drehmatrizen im Matrizenprodukt anders zu wählen (der Beweis für 
diesen Satz wird hier nicht ausgeführt) 
 
(7.25) raumfest n n 1 2 1...   M D D D D  
 
Für viele biomechanische Fragestellungen ist die Betrachtung von Drehungen um körperfeste Ach-
sen angemessen; Drehungen um solche Achsen sind zudem anschaulicher. Als Beispiel sei die ein-
gangs besprochene räumliche Lage eines Wirbels einer skoliotischen Wirbelsäule angeführt. Es 
entspricht der Anschauung anzunehmen, der Wirbel sei zunächst um eine auf den Endplatten senk-
recht stehende Achse verdreht (axial rotiert) und zusätzlich um körperfeste, in der Mittenebene des 
Wirbels liegende Achsen seitlich und vorn verkippt. Aus der Mitteilung über Art und Reihenfolge 
der Teildrehungen um körperfeste Achsen und der dazugehörenden 3 Winkel kann man sich ein 
anschauliches Bild vom Drehvorgang machen. Aus der Mitteilung von 3 Drehwinkeln und ihrer 
Reihenfolge um raumfeste Koordinatenachsen, beispielsweise um am Röntgengerät befestigt ge-
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dachte (oder parallel zu diesen liegende) Achsen, könnte man sich ein solches Bild nur schwer her-
stellen. Aus diesem Grund beziehen sich die nachfolgenden Ausführungen ausschließlich auf Dre-
hungen um körperfeste Achsen. 
7.4.3  Euler Winkel und Bryant-Cardan Winkel 
Durch Hintereinanderausführung von Drehungen um 3 Achsen kann man jede beliebige Ausrich-
tung eines Körpers bewirken. Es gibt jedoch eine Vielfalt von Möglichkeiten, drei Drehungen aus-
zuüben. Zwei häufig in der Literatur anzutreffende Konventionen haben sich eingebürgert, die Dre-
hungen nach Euler sowie nach Bryant-Cardan. Nach Euler wird die allgemeine Drehung aus drei 
Teildrehungen um körperfeste Achsen wie folgt zusammengesetzt (Abb. 7.12) 
 
  Drehung 1: um die z -Achse um den Winkel ;    Drehmatrix Dz() 
  Drehung 2: um die x' -Achse um den Winkel ;   Drehmatrix Dx' () 




Abb. 7.12  Allgemeine, aus 3 Teildrehungen zusammengesetzte Drehung: Wahl der Drehachsen und 
der Drehreihenfolge nach Euler. Die Koordinaten vor der Drehung werden mit x, y, z, nach der 
ersten Drehung mit x', y', z', nach der zweiten mit x'', y'', z'' und nach der dritten mit x''', y''', z''' be-
zeichnet. Die erste Drehung erfolgt um die z-Achse (vertikale Achse des Koffers) mit Winkel  = 
20, die zweite um die x'-Achse (Längsachse des Koffers) mit Winkel  = 30 und die dritte um die 
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Die Matrix der gesamten Abbildung nach Euler ist dann durch das Matrizenprodukt  
 
(7.26) z x ' z ''( ) ( ) ( ) (Euler)     M D D D  
 
gegeben.  
 Nach Bryant und auch nach Cardan wird die allgemeine Drehung aus drei Teildrehungen um 
körperfeste Achsen wie folgt zusammengesetzt (Abb. 7.13) 
 
  Drehung 1: um die x -Achse um den Winkel 1;    Drehmatrix Dx(1) 
  Drehung 2: um die y' -Achse um den Winkel 2;   Drehmatrix Dy' (2) 
  Drehung 3: um die z'' -Achse um den Winkel 3;   Drehmatrix Dz'' (3) 
 
 
Abb. 7.13  Allgemeine, aus 3 Teildrehungen zusammengesetzte Drehung: Wahl der Drehachsen und 
der Drehreihenfolge nach Bryant-Cardan. Die Koordinaten vor der Drehung werden mit x, y, z, 
nach der ersten Drehung mit x', y', z', nach der zweiten mit x'', y'', z'' und nach der dritten mit x''', 
y''', z''' bezeichnet. Die erste Drehung erfolgt um die x-Achse (Längsachse des Koffers) mit Winkel 
1 = 28,5, die zweite um die y'-Achse (Querachse des Koffers) mit Winkel 2 = 9.8 und die dritte 
um die z''-Achse (vertikale Achse des Koffers) mit Winkel 3 = 57,5. Die Drehwinkel in dieser Ab-
bildung sind gerade so gewählt, dass bei gleicher Anfangsstellung wie in Abb. 7.12 die gleiche 
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Die Matrix der gesamten Abbildung ist dann durch das Matrizenprodukt 7.27 gegeben 
 
(7.27) x 1 y' 2 z '' 3( ) ( ) ( ) (Bryant Cardan)      M D D D  
 
 Man erkennt, dass in beiden Konventionen 3 Winkel und eine bestimmte Abfolge der Dre-
hungen benötigt werden, um die Abbildungsmatrix M zu definieren. Dies ist ähnlich wie beim 
Übergang zwischen zwei räumlichen Koordinatensystemen. Dort wurde die gegenseitige Ausrich-
tung der Einheitsvektoren ebenfalls durch 3 Parameter bestimmt. Die aufgeführten Rechnungen 
sind als Beispiele aufzufassen. Jede Reihenfolge von Drehungen, bei der die erste und die dritte 
Teildrehung um die gleiche Achse erfolgt, ist eine Euler Drehung. Jede Drehung, deren Teildrehun-
gen um drei verschiedene Achsen erfolgen, wird als Bryant-Cardan Drehung bezeichnet.  
7.4.4  Einzeldrehung um eine beliebige Achse 
Bislang wurden aus Gründen der Einfachheit einzelne und zusammengesetzte Drehungen um die 
Koordinatenachsen betrachtet. Es soll nun eine Verallgemeinerung der Drehung vorgenommen 
werden, die Drehung um eine beliebige Achse. Allerdings soll zunächst die Einschränkung beibe-
halten werden, dass die Drehachse durch den Ursprung des Koordinatensystems verläuft. In Abb. 
7.14 sei die Drehachse durch den Einheitsvektor n repräsentiert. Der Ortsvektor eines beliebigen 
Raumpunktes P sei mit r bezeichnet. Durch die Drehung um den Winkel  wird P auf einem Kreis-
bogen nach P' bewegt. Der dazugehörige Ortsvektor heiße r'. Zwischen r' und r als Funktion des 
Drehwinkels und der Ausrichtung der Drehachse n gilt die Beziehung (die Ableitung wird hier nicht 
ausgeführt) 
 
(7.28) ' cos (1 cos ) ( ) sin ( )          r r n n r n r  
 
Der Zusammenhang von r' und r lässt sich auch in Matrixschreibweise ausdrücken. Die Koordina-






      
n  
 

















C F u F u v S w F u w S v
' ( ) F v u S w C F v F v w S u
F w u S v F w v S u C F w
                                     
nr D r r  





Abb. 7.14  Einzeldrehung um eine beliebige Achse durch den Koordinatenursprung. Gedreht wird 
mit Winkel  um eine beliebig orientierte Drehachse mit Einheitsvektor n. Der Ortsvektor OP = r 
wird auf dem Mantel eines Kegels mit Spitze im Koordinatenursprung nach OP' = r' bewegt. Der 
Radius R des Kegelgrundkreises ist durch  R = nr (Betrag des Kreuzproduktes) gegeben. 
 
Setzt man für r speziell den Vektor n ein, erhält man  
 
(7.32) ' ( )   nn D n n  
 
Das bedeutet, dass der Bildvektor n' nach Richtung und Betrag mit dem ursprünglichen Vektor n 
übereinstimmt. Die auf der Drehachse liegenden Punkte ändern (wie für Drehungen gefordert) ihre 
Lage nicht. Mathematische Zusatzbemerkung: Man sagt, n sei ein Eigenvektor der Matrix Dn. All-
gemein gilt: Gibt es zu einer Matrix M einen Vektor m mit der Eigenschaft M·m = ·m, dann heißt 
m Eigenvektor von M und  Eigenwert von M. Gleichung (7.32) sagt aus, dass n ein Eigenvektor 
von Dn mit dem Eigenwert 1 ist. 
 Es gilt der Lehrsatz: Jede aus Einzeldrehungen zusammengesetzte Gesamtdrehung kann durch 
eine einzige Drehung beschrieben werden. Mit anderen Worten: Jedes Produkt aus Drehmatrizen 
hat wiederum die Eigenschaften einer Drehmatrix. Der Beweis für diesen (durchaus nicht selbstver-
ständlichen) Satz wird hier nicht geführt; der Beweis kann im Rahmen der Theorie orthogonaler 
Matrizen erbracht werden. Die Bedeutung des Satzes für Anwendungen in der Biomechanik besteht 
darin, dass jede beliebige Aufeinanderfolge von Drehungen durch eine einzige zusammengesetzte 
Drehung um Euler oder Bryant-Cardan Winkel oder als Drehung um einen Winkel um eine be-
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7.4.5  Aus Rotation und Translation zusammengesetzte Bewegung im Raum und 
Theorem von Chasles 
Rotation und Translation sollen jetzt zu einer Gesamtbewegung zusammengesetzt werden. Zunächst 
soll die Einschränkung noch beibehalten werden, dass die Drehachse durch den Koordinatenur-
sprung verläuft. Im ersten Schritt werde der Vektor r um n mit dem Winkel  gedreht. Sein Bild r' 
ist 
 
(7.33) ' ( )  nr D r  
 
Auf dieses Zwischenbild ist im zweiten Schritt durch Hinzufügung des Verschiebevektors t die 
Translation auszuüben 
 
(7.34) '' ' ( )     nr r t D r t  
 
 
Abb. 7.15  Aus Rotation und Translation zusammengesetzte Bewegung, Spezialfall 1: Translation 
parallel zur Drehachse. Gedreht wird mit Winkel  um eine beliebig orientierte Drehachse (Ein-
heitsvektor n) in beliebiger Lage. Zu vorgegebenem Raumpunkt P gibt es eine Ebene E senkrecht 
zur Drehachse n. Die Bewegung erfolgt auf dem Mantel eines (gedachten) Zylinders. Die Achse des 
Zylinders fällt mit der Drehachse zusammen, die Zylindergrundfläche liegt in der Ebene E und der 
Zylinderradius R ist durch die Länge des Lotes vom Punkte P auf die Drehachse gegeben. Die erste 
Teilbewegung ist eine Rotation, bei der sich der Punkt P auf einem Kreisbogen (Rand der Zylinder-
grundfläche) zum Punkt P' bewegt. Die zweite Teilbewegung ist eine Translation mit Verschiebe-
vektor tp parallel zu n, durch die der Punkt P' nach P'' auf einer geraden Mantellinie bewegt wird. 
Neben dem tatsächlichen Weg P-P'-P'' ist die Schraubenlinie von P nach P'' eingezeichnet. 
 
 Es sollen nun drei Spezialfälle dieser Abbildung untersucht werden. Im ersten Falle sei t pa-
rallel zu n (t = tp). Nehmen wir einen Punkt P mit Ortsvektor r, der den Abstand R von der Dreh-
achse n habe (Abb. 7.15). Bei der Drehung wird der Punkt P auf einem Kreis mit Radius R in einer 
Ebene senkrecht zu n bis zum Zwischenbild P' bewegt. Anschließend wird er von P' um den Vektor 
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Radius R gezeichnet, so liegen P, P' und P'' auf dessen Mantelfläche. Die Kurve, auf der sich der 
Punkt von seiner Anfangslage in seine Endlage bewegt, hat bei P' einen Knick. Auf „glattem“ Wege 
gelangt man von P nach P'', wenn man sich auf einer so genannten Schraubenlinie bewegt. Obwohl 
Gleichung (7.34) voraussetzungsgemäß das Ergebnis von nacheinander ausgeführter Rotation und 
Translation ist, spricht man dennoch von einer Schraubenbewegung oder Schraubung.  
 Die Bewegung, die wirklich auf einer Schraubenlinie verläuft, wird in ähnlicher Weise wie in 
Gleichung (7.34) beschrieben. Entlang der Schraubenlinie erfolgen Rotation und Translation 
gleichzeitig. Hierzu werden Winkel und Verschiebung mit Hilfe eines Parameters  in gleicher 
Weise stetig und linear verändert: 
 
(7.35) p' ( ) ( ) (0 1)          nr D r t  
 
Anfangs- und Endlage des Punktes werden durch  = 0 bzw.  = 1 und jede Zwischenlage auf der 
Schraubenlinie wird durch 0<  <1 beschrieben. Die Formel für die Endstellung stimmt mit (7.34) 
überein.  
 
Abb. 7.16  Aus Rotation und Translation zusammengesetzte Bewegung, Spezialfall 2: Translation 
senkrecht zur Drehachse. Gedreht wird mit Winkel  um eine beliebig orientierte Drehachse (Ein-
heitsvektor n) in beliebiger Lage. Aus Vergleichsgründen ist der gleiche Zylinder wie in Abb. 7.15 
eingezeichnet. Die erste Teilbewegung ist eine Rotation, bei der sich der Punkt P auf einem Kreis-
bogen (Rand der Zylindergrundfläche) nach Punkt P' bewegt. Die zweite Teilbewegung ist eine 
Translation mit Verschiebevektor tq senkrecht zu n, durch die der Punkt P' nach P'' in der Ebene E 
bewegt wird. Die Gesamtbewegung findet also in der Ebene E statt. Wie im 2-Dimensionalen ge-
zeigt kann man von P nach P auch auf glattem Wege gelangen, und zwar auf einem Kreisbogen der 
Ersatzdrehung mit dem Winkel   um den Fixpunkt der Bewegung. 
 
 Im zweiten Fall sei t senkrecht zu n (t = tq). P sei ein Punkt mit Ortsvektor r, der den Abstand 
R von der Drehachse n habe (Abb. 7.16). Der Punkt bewegt sich von P auf einem Kreisbogen mit 
Radius R bis zum Zwischenbild P'. (Der Radius des Kreisbogens ist gleich der Länge des Lotes, das 
vom Punkte P auf die Drehachse gefällt werden kann; wie in Abb. 7.14 angegeben, ist der Radius 
gleich dem Betrag von r multipliziert mit dem Sinus des Winkels zwischen n und r, also R=|nr|.) 
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(7.36) q'' ( )   nr D r t  
 
Diese Situation entspricht weitgehend der im Zweidimensionalen. Dort bewegen sich alle Punkte 
gemeinsam in der xy-Koordinatenebene. Hier bewegt sich jeder Punkt in einer durch seinen Lot-
fußpunkt auf die Drehachse gegebenen Ebene senkrecht zur Drehachse. In Kapitel 6 wurde gezeigt, 
dass Rotation und Translation in der Ebene durch eine Ersatzrotation um den Fixpunkt der Abbil-
dung ersetzt werden können. Man vermutet, dass es im Dreidimensionalen eine Ersatzdrehachse 
parallel zu n gibt, welche die Aufgabe eines Fixpunkts (oder besser: die Aufgabe einer Fixgeraden) 
übernimmt. Anschaulich denke man sich die zu den verschiedenen Punkten r zugeordneten, zuei-
nander parallelen Ebenen übereinander projiziert. Der in dieser gemeinsamen Ebene bestimmte 
Fixpunkt stellt den Durchstoßpunkt der Ersatzdrehachse dar. Man kann zeigen, dass es tatsächlich 
eine Fixgerade gibt. Werden Drehung und Translation hintereinander ausgeführt, entsteht bei P ein 
Knick. Wie schon früher im 2-Dimensionalen ausgeführt, kann man von P nach P auch auf glatter 
Kurve gelangen, und zwar auf dem Kreisbogen der Ersatzdrehung mit dem Winkel  um den Fix-
punkt der Bewegung. 
 
 
Abb. 7.17  Aus Rotation und Translation zusammengesetzte Bewegung, Spezialfall 3: Translation 
senkrecht und parallel zur Drehachse. Gedreht wird mit Winkel  um eine beliebig orientierte 
Drehachse (Einheitsvektor n) in beliebiger Lage. Aus Vergleichsgründen ist der gleiche Zylinder 
wie in den Abb. 7.15 und 7.16 gezeichnet. Die erste Teilbewegung ist eine Rotation, bei der sich der 
Punkt P auf einem Kreisbogen (Rand der Zylindergrundfläche) nach Punkt P bewegt. Die Transla-
tion von P nach P (Vektor t) wird zerlegt in zwei weitere Teilbewegungen von P nach Q (Vektor 
tq, senkrecht zu n) und von Q nach P (Vektor tp, parallel zu n). Wie in Abb. 7.16 wird der Weg 
PPQ ersetzt durch einen Kreisbogen, der den Rand einer Zylindergrundfläche markiert. Die Achse 
dieses Zylinders ist die Fixgerade des Spezialfalles 2. Die dritte Teilbewegung von Q nach P er-
folgt auf einer Zylindermantellinie. Die durch die Punkte P,Q,P und T markierte Fläche stellt ei-
nen Ausschnitt des Zylindermantels (Höhe PT=QP=|tp|) dar. Auf dieser Fläche wird schließlich 
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 In einem dritten Fall soll die Translation t aus Komponenten parallel und senkrecht zur Dreh-
achse n zusammengesetzt sein: t = tp + tq. Wir denken uns die Bewegungen in 2 Teilschritte zerlegt 
(Abb. 7.17). Die Bewegung in der Ebene E wird  beschrieben durch 
 
(7.37) q' ( )   nr D r t  
 
die Bewegung senkrecht zur Ebene E durch 
 
(7.38) p'' ' r r t  
 
Der erste Teilschritt entspricht dem besprochenen Spezialfall zwei. Die Bewegung verläuft auf ei-
nem Kreisbogen von P nach P, knickt dort ab und führt auf geradlinigem Weg nach Q. Bei Kennt-
nis des Fixpunktes der (ebenen) Bewegung sind Mittelpunkt und Radius des auf einem Kreisbogen 
verlaufenden Ersatzweges von P nach Q bekannt. Mit diesem Kreisbogen ist auch ein Zylinder de-
finiert, auf dessen Mantel die Translation tp auf einer Linie von Q nach P erfolgt. Nun ersetzen wir 
(wie im Spezialfall eins) den bei Q abgeknickten Weg durch eine auf der (Ersatz-) Zylinderfläche 
verlaufende Schraubenlinie von P nach P. Rein geometrisch gesehen sind mit den drei behandelten 
Spezialfällen die Phänomene bei der Bewegung im Raume erfasst. Rechnerisch sind jedoch einige 
Besonderheiten zu bedenken, wie weiter unten zum Theorem von Chasles noch skizziert wird. 
 Die Betrachtung soll jetzt verallgemeinert werden, und die Drehung erfolge um den Winkel  
um eine Drehachse, die die Richtung von n hat und durch den Bezugspunkt r0 verläuft. Dann lautet 
die Abbildung 
 
(7.39) 0 0' ( ) ( )    nr r D r r  
 
Die Gleichung beinhaltet, dass der Koordinatenursprung nach r0 verschoben wurde. Der Punkt r 
wird in Bezug auf r0 gedreht, d.h. die Drehung wird auf den Relativvektor p = (r – r0) ausgeübt. 
Nach der Drehung ist zu dem Bild des Relativvektors p' = Dn()p der Vektor r0 zu addieren. Ver-
kettet man jetzt Rotation mit Translation, so ist nach der Drehung der Bildpunkt mit dem Translati-
onsvektor t zu verschieben 
 
(7.40) 0 0'' ' ( ) ( )       nr r t r D r r t  
 
 Wenn für t sämtliche Richtungen zugelassen werden, dann liegt die allgemeinste Form der 
Bewegung im Raume vor. Man kann sie auch in der Form schreiben 
 
(7.41) '   r D r a  
 
In dieser Gleichung bedeutet (mit Ersetzung von r'' durch r') 
 
(7.42) 0 0( )    na r D r t  
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 Das Theorem von Chasles besagt: Die allgemeinste Bewegung im Raume ist die Schrauben-
bewegung. Eine alternative Formulierung lautet: Die einfachste Bewegung, die die allgemeinste 
Lage- und Orientierungsänderung erklärt, ist die Schraubenbewegung. Die Achse der Schraubung 
wird im Englischen mit „helical axis“ bezeichnet. Das Theorem von Chasles wird daher auch als 
"helical axis theorem" bezeichnet.  
 Ein möglicher Weg zum Beweis dieses Theorems sei nachfolgend skizziert. Im Fall einer 
Drehung um eine Koordinatenachse, z.B. um den Winkel  um die z-Achse, sind die Verhältnisse 
gut überschaubar. Dabei gehen wir wie im oben beschriebenen Spezialfall drei vor. Die Bewegung 
 







x '' cos( ) x sin( ) y 0 z t
y '' sin( ) x cos( ) y 0 z t
z '' 0 x 0 y 1 z t
        
        
      
 
 
Zunächst sieht man, dass die beiden ersten Gleichungen unabhängig von der dritten behandelt wer-
den können und umgekehrt die dritte unabhängig von den beiden ersten. Diese soganannte Entkopp-
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      
t  
 
zerlegt wurde. Die Untersuchung der ersten Teilbewegung gestattet die Berechnung einer Fixgera-
den (das ist die Helixachse). Die zweite Bewegung liefert das Ausmaß der Verschiebung parallel 
zur Helixachse. (Der Grund für die Zerlegung der Translation  in tq und tp liegt darin, dass im 3-
dimensionalen Fixelemente nur für Translationen senkrecht zur Drehachse vorkommen können.) 
Der allgemeine Fall, Drehung mit Winkel  um eine beliebig gerichtete Achse n in beliebiger Lage 
lässt sich dadurch vereinfachen, indem man die Drehachse n zur -Achse eines -
Koordinatensystems macht. Statt der kompliziert gebauten Matrix Dn() im xyz-Koordinatensystem 
braucht im -Koordinatensystem nur die einfache Drehmatrix D() betrachtet werden. Schließ-
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lich müssen noch die Vektoren r, r und t ins -System transformiert werden. Damit ist der all-
gemeine Fall auf den speziellen Fall zurückgeführt. 
7.5 Berechnung der Parameter der Verschiebung und Drehung im Raum aus 
der Messung der Lage von Referenzpunkten 
Die im vorangegangenen Abschnitt angegebenen Formeln erlauben, bei Kenntnis der Parameter der 
Bewegung (Drehung und Verschiebung) aus der Anfangslage eines Körpers seine Endlage zu be-
rechnen. Häufig trifft man jedoch auf die umgekehrte Fragestellung. Aus einer Messung sind die 
Anfangs- und Endlagen von Referenzpunkten am bewegten Körper bekannt und die Parameter der 
Abbildung sind zu ermitteln. Die Lösung dieser Aufgabe soll nachfolgend unter der vereinfachen-
den (in Wirklichkeit niemals erfüllten) Annahme skizziert werden, dass die Lagebestimmung der 
Referenzpunkte ohne Messfehler erfolgt.  
7.5.1  Parameter der Bewegung eines Körpers, der in einem raumfesten Koordi-
natensystem beobachtet wird 
Um die Parameter zur Beschreibung der Bewegung eines festen Körpers in einem vorgegebenen 
Messkoordinatensystem zu rekonstruieren, ist eine Messung der Koordinaten von 3 nicht auf einer 
Linie liegenden, fest am Körper angebrachten Referenzpunkten jeweils im Anfangszustand A und 
Endzustand E der Bewegung erforderlich (Abb. 7.18). Für die Anpassung der Parameter werde fol-
gender Ansatz gemacht (vgl. Gleichung 7.40) 
 
(7.48) S S S' ( )    r r D r r t  
 
 
Abb. 7.18  Bewegung des starren Körpers: Mindestkonfiguration von 3 Körpermarken zur Bestim-
mung der Bewegungsparameter im Raume. Der starre Körper ist mit 3 nicht auf einer Geraden 
liegenden Messmarken zu versehen. Im Bild sind die Umrisse des starren Körpers weggelassen. 
Stattdessen denken wir uns das aus den 3 Messmarken gebildete Dreieck materialisiert (d.h. der 
Körper wird durch ein materielles Dreieck ersetzt). Die Anfangslage sei mit A und die Endlage mit 
E bezeichnet. Zusätzlich zu den Dreieckspunkten 1 bis 3 ist deren Schwerpunkt S eingezeichnet. Die 
räumliche Bewegung erfolgt als Rotation des Dreiecks um eine durch S verlaufende Achse und an-
schließende Translation des gedrehten Dreiecks mit dem Vektor tS. Punkte und Vektoren im Endzu-















Grundlagen aus der Mathematik 
 
 126
In diesem Ansatz sind mit r die Lagen der Referenzpunkte und mit rS die Lage des Schwerpunkts 
der Referenzpunkte in Position A bezeichnet; r' und r'S geben die entsprechenden Lagen der Punkte 
und des Schwerpunkts in Position E an. Die Schritte des Vorgehens sind dann: 1) Bestimmung des 
Translationsvektors tS des Schwerpunkts von A nach E und Rückgängigmachen der Translation. 2) 
Bestimmung der Drehmatrix D. 3) Bei Kenntnis von D und des im ersten Schritt bestimmten Ver-
schiebevektors kann die  Gesamtbewegung in einem weiteren Rechenschritt beispielsweise nach 
Chasles als Schraubung interpretiert werden. 4) Wahlweise ist es möglich, die Drehmatrix auch 
anders, nach Euler oder Bryant-Cardan, zu interpretieren. 
 Zu 1: Translation der Schwerpunkte. Die hier benutzten Schwerpunkte sind die Lageschwer-
punkte der Referenzpunkte; sie haben nichts mit dem Massenschwerpunkt des Körpers zu tun. Aus 
3 Referenzpunkten mit den Ortsvektoren r1,r2,r3 berechnet sich der Ortsvektor rS des Schwerpunkts 
 
(7.49) S 1 2 31 3 ( )   r r r r  
 
Der Translationsvektor tS weist vom Schwerpunkt in der Anfangslage A zum Schwerpunkt in der 
Endlage E. Rückgängigmachen der Translation  
 
(7.50) S' r r t  
 
bedeutet, dass die Lageschwerpunkte des Körpers übereinander geschoben werden. Es verbleibt 
jetzt noch eine relative Verdrehung des Körpers. 
 Zu 2: Bestimmung der Drehmatrix. Nach dem Rückgängigmachen der Translation verbleibt 
man mit dem Ansatz 
 
(7.51) S S( )   r r D r r  
 
Das übliche Vorgehen ist, die Elemente der Matrix durch „Probieren“ in so genannten Iterationsver-
fahren zu ermitteln. Beispielsweise kann man für die Matrix D den Ansatz der Gleichung (7.31) 
machen und ausgehend von Schätzwerten die Richtung der gesuchten Drehachse n und den Wert 
des gesuchten Drehwinkels  schrittweise so lange verändern, bis die Relation (7.51) erfüllt ist. 
Sind die Lagen der Referenzpunkte lediglich innerhalb gewisser Messfehlergrenzen bekannt, so 
wird man keine Lösung finden können, die die Relation (7.51) exakt erfüllt, sondern nur eine best-
angepasste Lösung. Die Rechenvorschriften solcher Verfahren sind an die Bearbeitung mit Compu-
tern angepasst; für Einzelheiten wird der Leser auf Darstellungen numerischer Methoden verwiesen. 
Alternativ kann man für D auch den Ansatz der Euler oder Bryant-Cardan Winkel (Gleichungen 
7.26 oder 7.27) machen und die gesuchten Winkelsätze wiederum durch schrittweises Anpassen 
bestimmen.  
 Zu 3: Interpretation der Bewegung als Schraubung. Kennt man die Richtung der Drehachse n, 
den Drehwinkel  und den Verschiebevektor tS = r'S - rS = rS' - rS, so ist die Bewegung vollständig 
beschrieben. In dieser Beschreibung verläuft die Drehachse durch den Lageschwerpunkt der Refe-
renzpunkte des Körpers. Richtung der Achse, Lageschwerpunkt des Körpers und Verschiebevektor 
sind im Messkoordinatensystem gegeben. Hat man den Wunsch, die Bewegung als Schraubenbe-
wegung zu interpretieren, so sagt das Theorem von Chasles, dass dies immer möglich ist. Die Be-
schreibung als Schraubung erfordert die Angabe der Richtung der Drehachse, eines Punktes im 
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Raum, durch den die Achse verläuft, sowie eines Verschiebevektors in Richtung der Drehachse. 
Einen Aufpunkt rA im Raum, durch den die Schraubungsachse verläuft, berechnet man aus 
 
(7.52) S SA S S
' 1 cot( ) ( ' )
2 2 2
      r rr n r r  
 
Den Verschiebevektor berechnet man aus der Projektion des Verschiebevektors tS auf die Richtung 
der Schraubungsachse 
 
(7.53) p S( )  t t n n  
 
 
Abb. 7.19  Bewegung des starren Körpers: Interpretation der allgemeinen Bewegung als Schrau-
bung (Theorem von Chasles). Ein starrer Körper (Koffer) werde mit hinreichend vielen Messmar-
ken versehen (im Bild nicht gezeichnet). Aus den räumlichen Punktlagen der Messmarken in An-
fangs- und Endzustand bestimmt man deren Schwerpunktlagen S (rS) und S' (r'S)  sowie die Dreh-
matrix D. Die Lageänderung der Schwerpunkte ist bestimmt durch tS = r'S – rS. Aus der Drehmatrix 
werden Drehachse n und Drehwinkel  bestimmt. Aus n und tS wird durch Projektion die Translati-
on tp in Richtung der Schraubenachse berechnet. Die relative Lage der Schraubenachse zu An-
fangs- und  Endlage des Koffers  wird durch die Punkte A und M festgelegt. M ist der Mittelpunkt 
der Strecke SS'. Der von M nach A gerichtete Vektor ist senkrecht zu n und tS. Mit Hilfe der Ein-
heitsvektoren e, n, f lassen sich der Radius R und der Ortsvektor rA berechnen. 
 
 Der Inhalt der Formeln (7.52) und (7.53) soll, weil für die Interpretation biomechanischer 
Messungen wichtig, in Abbildung 7.19 illustriert werden. Zur vollständigen Beschreibung der 
Schraubenbewegung muss ein Punkt im Raum bestimmt werden, durch den die Drehachse verläuft. 
Aus der Orientierung des Koffers in Anfangs- und Endposition in Abb. 7.19 entnimmt man, dass 
sich der Koffer um eine vertikale Achse n um einen bestimmten Winkel  gedreht hat. Aus diesen 
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eines Achsenpunkts A auf der Schraubungsachse bestimmen. rS und r'S seien die Lagen der Kof-
fermitten (stellvertretend für die Lageschwerpunkte der Referenzpunkte), die Mitte der Verbin-
dungslinie SS' sei M. Der zugehörige Ortsvektor ist ( rS + r'S)/2. Mit e werde der Einheitsvektor in 
Richtung des Differenzvektors (r'S – rS) bezeichnet. Die Verbindungslinie SS' und n sind wind-
schiefe Geraden im Raum. M und A sind die Punkte nächster Annäherung dieser Geraden; die Ver-
bindungslinie MA steht senkrecht auf n wie auch auf SS'. Der Einheitsvektor in Richtung MA sei f. 
Der Radius des Zylindermantels, auf dem sich der Koffer bewegt, sei R. Aus den projizierten Linien 
auf der Zylindergrundfläche liest man rA - rM = Rcos(/2) und r'S– rScos() = 2Rsin(/2) 
ab. Da A der Punkt nächster Annäherung ist, steht der Einheitsvektor f senkrecht auf n und e. Er 
lässt sich daher durch das Kreuzprodukt f = (ne)/cos() darstellen. Nach einer einfachen Rechnung 
gelangt man zu dem in Gleichung (7.40) angegebenen Resultat. 
 Zu 4: Unterschiedliche Interpretation einer Drehmatrix D.  Gleichgültig welchen Ansatz man 
für die Matrix D gemacht hat, den Ansatz mit einer Drehachse und einem Drehwinkel (7.31), den 
Ansatz nach Euler (7.26), oder den Ansatz nach Bryant-Cardan (7.27), die Elemente Dik der Matrix 
D sind identisch. Sie werden lediglich unterschiedlich interpretiert. Gelegentlich ist es erforderlich, 
von einer Interpretation zu einer anderen Interpretation überzugehen. Beispielsweise kann die Auf-
gabe gestellt sein, bei Kenntnis der Euler Winkel die räumliche Richtung der Drehachse und den 
zugehörigen Winkel zu bestimmen, oder bei Kenntnis von Drehachse und Winkel den Satz der Car-
dan Winkel zu ermitteln. Diese Aufgaben laufen sämtlich darauf hinaus, aus gegebenen Elementen 
einer Drehmatrix D die Parameter der räumlichen Drehung zu bestimmen. Es wird sich zeigen, dass 
diese Aufgabe nicht in jedem Fall eindeutig lösbar ist. 
 Berechnung der Euler Winkel aus den Elementen einer Drehmatrix D. Bei der Auflösung sind 
2 Fälle zu unterscheiden. Hauptfall A (Gleichungen 7.54): Zu vorgegebenem cos gibt es zwei 
durch ihr Vorzeichen unterschiedene Sinus-Werte. Dementsprechend erhält man zwei Sätze von 
Winkeln. Für jeden Satz lässt sich für alle 3 Winkel mit Hilfe der Funktion atan2 aus den Sinus- 











cos D / sin
sin D / sin
cos D / sin
sin D / sin
 
   
  
  




Sonderfall B: Wenn sin = 0 ist, kann cos die Werte ±1 annehmen. Unterfall 1 (Gleichungen 
7.55): Für cos = +1 hat  den Wert 0 oder ±360. In diesem Fall kann man lediglich die Summe 







   
 
berechnen. Unterfall 2 (Gleichungen 7.56): Für cos = -1 hat  die Werte ±180. In diesem Fall 
kann man nur die Differenz der Winkel  und  berechnen 








   
 
 Berechnung der Bryant-Cardan Winkel aus den Elementen einer Drehmatrix D. Bei der Auf-
lösung sind wiederum Fallunterscheidungen zu beachten. Hauptfall A (Gleichungen 7.57): Zu vor-
gegebenem 2sin 1    gibt es zwei durch Vorzeichen unterschiedene Kosinus-Werte 2(cos 0)  . 
Dementsprechend erhält man zwei Sätze von Winkeln 1 2 3, ,   . Für jeden Satz lässt sich für alle 3 













cos D / cos
sin D / cos
cos D / cos
sin D / cos
 
   
  
   
  
   
 
 
Sonderfall B: 2cos 0  . Der dazugehörige Sinus kann  die Werte ±1 annehmen. Unterfall 1 (Glei-
chungen 7.58): 2 2cos 0, sin 1     , was den Winkeln 2 270 , 90       entspricht. In diesem Fall 
kann nur die Summe der beiden anderen Winkel 1 und 3 berechnet werden 
 




   
     
 
Unterfall 2 (Gleichungen 7.59): 2 2cos 0, sin 1     , was den Winkeln 2 90 , 270       ent-
spricht. In diesem Fall kann nur die Differenz der beiden anderen Winkel 1 und 3 berechnet wer-
den 
 





    
 
 Berechnung der Komponenten eines Einheitsvektors u,v,w in Richtung der Drehachse n so-
wie des Drehwinkels  um diese Achse aus den Elementen einer Drehmatrix D. Wie in den beiden 
oben diskutierten Fällen sind bei der Bestimmung der Drehmatrix Fallunterscheidungen erforder-
















Grundlagen aus der Mathematik 
 
 130
(7.61) 11 22 33D D D 1C cos
2
      
 
Aus den Quadraten sind die Wurzeln zu ziehen; geeignete Vorzeichen von u,v,w gewinnt man 
durch Einsetzen in die Eigenwertgleichung (7.32). Hat man eine gültige Kombination von u,v,w-
Werten einerseits und eines -Werts andererseits gefunden, dann hat man für eine endgültige Fest-
legung gegebenenfalls eine der für Drehmatrizen Dn() gültigen Beziehungen  D(n,-360+) = 
D(n,) und D(-n,-) = D(n,) zu berücksichtigen. Die erste Beziehung bedeutet, dass bei gleicher 
Richtung der Drehachse die Drehung auch durch den Winkel -360+ erklärt werden kann. Die 
zweite Beziehung besagt, dass man mit der Richtungsänderung der Drehachse auch den Drehsinn 
vertauschen muss. In der Regel wird aus der Fragestellung heraus eine ungefähre Kenntnis über 
Drehachse und Drehwinkel vorliegen, so dass sich aus mehreren zur Auswahl stehenden Lösungen 
eine geeignete Lösung auswählen lässt.  
 Im Sonderfall B ist cos = 1, was den Drehwinkeln  = 0, 360 entspricht. Die Drehmatrix 
ist dann identisch mit der Einheitsmatrix, d.h. die Drehung bildet die Punkte auf sich selbst ab. Als 
Drehachse kann jeder beliebig gerichtete Einheitsvektor gewählt werden.  
7.5.2  Parameter der Beschreibung der relativen Bewegung von zwei Körpern 
Von praktischem Interesse ist oft nicht die Beschreibung der Bewegung eines Körpers im Messko-
ordinatensystem des Labors, sondern die Beschreibung der Relativbewegung von 2 Körpern. Bei-
spiel einer solchen Relativbewegung ist die Bewegung des Unterschenkels gegenüber dem Ober-
schenkel bei der Beugung des Kniegelenks. Wenn es gelingt, das Messkoordinatensystem fest an 
einem der beiden Körper zu befestigen, beispielsweise am Oberschenkel, lässt sich dieser Fall auf 
den im vorangegangenen Abschnitt diskutierten Fall zurückführen: Die Bewegung des Unterschen-
kels würde dann im System des Oberschenkels vermessen und nach einer der besprochenen Kon-
ventionen interpretiert. Ein Messverfahren, welches das Messkoordinatensystem „mitführt“, ist bei-
spielsweise in einem kommerziell erhältlichen, elektromagnetischen Gerät verwirklicht, bei dem ein 
Empfänger auf dem Körper 1 und ein Sender auf dem Körper 2 angebracht wird. Ausgegeben wer-
den bei diesem Messverfahren die Euler Winkel und der Abstand von Sender und Empfänger.  
 Sind jedoch die Lagen von Referenzpunkten an Oberschenkel und Unterschenkel simultan in 
einem Labor-Messkoordinatensystem vermessen worden (Abb. 7.20), so sind eine Reihe von Re-
chenschritten vorzuschalten, bevor die Relativbewegung von Unter- und Oberschenkel analysiert 
werden kann: 
 1) Aus den Lageschwerpunkten der Referenzpunkte des Oberschenkels wird die Translation 
des Oberschenkels zwischen Anfangs- und Endstellung ermittelt und rückgängig gemacht. Die 
identische Rücktransformation wird auf die Referenzpunkte des Unterschenkels angewandt. 
 2) In einem Iterationsverfahren wird die Drehmatrix ermittelt, die jetzt die (bereits verschobe-
nen) Referenzpunkte des Oberschenkels im Endzustand in die Referenzpunkte im Anfangszustand 
abbildet. Diese Drehmatrix wird auf die (bereits verschobenen) Referenzpunkte des Unterschenkels 
angewandt. Die Auswirkung dieser Transformationen ist, dass die Referenzpunkte des Oberschen-
kels im Anfangs- und Endzustand jetzt übereinander liegen. Die Bewegung des Oberschenkels im 
Messkoordinatensystem ist damit kompensiert.  
 
 





Abb. 7.20 Studium der Relativbewegung von Oberschenkel und Unterschenkel (Kniebewegung). 
Dargestellt sind Anfangs- (A) und Endkonfiguration (E). An Unter- und Oberschenkel sind jeweils 3 
Messmarken angebracht. Zur formalen Beschreibung der Geometrieparameter der Relativbewe-
gung stelle man sich in Anfangs- und Endkonfiguration das Kniegelenk jeweils in sich starr vor. 
Durch Drehen und Verschieben der starren Einheit in der Konfiguration E stellt man zunächst die 
Deckungsgleichheit bezüglich der Oberschenkel-Messmarken der Konfiguration A her. Damit sind 
die Oberschenkel deckungsgleich. Für den Unterschenkel bleiben jedoch Lageabweichungen der 
Punktlagen übrig, aus denen die Parameter der Relativbewegung des Unterschenkels gegen den 
Oberschenkel bestimmt werden können. 
 
 3) Der verbleibende Lageunterschied der Referenzpunkte des Unterschenkels charakterisiert 
die Relativbewegung des Unterschenkels gegen den Oberschenkel. Diese Bewegung wird jetzt, wie 
oben beschrieben, wie die Bewegung eines einzigen Körpers im Messkoordinatensystem analysiert. 
Man kann Lage und Richtung der Schraubungsachse, den Drehwinkel und die Verschiebung längs 
der Schraubungsachse, oder den Verschiebevektor und die Winkelsätze nach Euler oder Bryant-
Cardan ermitteln. 
 Alternativ hätte man auch aus den Ortsvektoren der Referenzpunkte am Oberschenkel ein 
körperfestes Koordinatensystem aufbauen können. Im Dreidimensionalen braucht man mindestens 
3 Referenzpunkte, damit ein Körperkoordinatensystem definiert werden kann. Die 3 Punkte dürfen 
nicht auf einer Geraden liegen, sie müssen vielmehr die Ecken eines Dreiecks bilden. Die Ortsvek-
toren der 3 Referenzpunkte P1, P2, P3 im übergeordneten Messkoordinatensystem seien mit r1, r2, r3 
bezeichnet. Zum Aufbau eines Körperkoordinatensystems wird zunächst aus dem Differenzvektor a 
= r2-r1 durch Normieren der erste Einheitsvektor  
 
(7.62) 1 / | |f a a  
 
gebildet. Aus dem Differenzvektor b =  r3-r1 bildet man den zu f1 senkrechten Hilfsvektor v = b –
f1(f1b); daraus durch Normierung den zweiten Einheitsvektor  
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(7.63) 2 / | |f v v  
 
Schließlich wird der dritte Einheitsvektor f3 über das Kreuzprodukt  
 
(7.64) 3 1 2 f f f  
 
definiert. Als Ursprung des körperfesten Oberschenkel-Koordinatensystems sei gemäß Gleichung 
(7.49) der Schwerpunkt rs der Referenzpunkte P1,P2,P3 am Oberschenkel gewählt. Die Lage der 
Referenzpunkte des Unterschenkels (mit Lagevektoren rj im Messkoordinatensystem) ist nun auf 
das Oberschenkel-Koordinatensystem zu beziehen. Hierzu bildet man die Differenzvektoren rj – rs 
im Messkoordinatensystem und projiziert diese auf die Einheitsvektoren f1,f2,f3. Auf diese Weise 
gewinnt man Koordinaten der Unterschenkelpunkte im System des Oberschenkels. Eine Änderung 
dieser Koordinaten repräsentiert unmittelbar die Relativbewegung zwischen Unter- und Oberschen-
kel. 
 Die Beschreibung der Relativbewegung, beispielsweise als Schraubenbewegung, ist jedoch 
noch unzureichend, da die Achsenlage im Messkoordinatensystem (Laborsystem, oder wie im vor-
gestellten Beispiel im körperfesten System des Oberschenkels) angegeben wird. Wenn eine Ge-
lenkbewegung untersucht wird, möchte man normalerweise die Achsenlage in Bezug auf ein ana-
tomisch plausibles Koordinatensystem wissen, nicht in Bezug auf ein System, das von der gerade 
gewählten Lage des Laborsystems oder der Referenzpunkte abhängt. Ein anatomisch plausibles 
System am Oberschenkel wäre ein System, das sich an anatomische Vorzugsrichtungen wie die 
Längsachse des distalen Femur und eine medio-lateral weisende Tangente an die Femurkondylen 
anlehnt. Die gegenseitige Lage und Orientierung des anatomischen und des Messkoordinatensys-
tems wird aus Röntgenaufnahmen und / oder aus Messungen äußerer, anatomisch markanter Punkte 
bestimmt. Wird die zugehörige Drehung und Verschiebung (wiederum durch Anpassung) ermittelt, 
so können die im Messkoordinatensystem ermittelten Größen in das anatomische Koordinatensys-
tem abgebildet werden. 
 Zusätzliche Probleme entstehen in der Praxis dadurch, dass die Lagen von Referenzpunkten 
niemals exakt, sondern nur mit Messfehlern gemessen werden können. Daraus folgt, dass es keine 
exakte Lösung bei der Anpassung von Drehmatrizen, sondern jeweils nur bestangepasste Lösungen 
geben wird. Zudem sind Referenzpunkte an biologischen Körpern oftmals nicht absolut unverrück-
bar angebracht, sondern sie können sich geringfügig gegeneinander und gegenüber dem Körper 
verschieben, beispielsweise durch die Beweglichkeit der Haut im Fall aufgeklebter Messmarken. 
7.6 Beschreibung der Bewegung der Gelenke des menschlichen Körpers 
7.6.1  Anschauliche Beschreibung der Bewegung in einer Ebene 
Zur Beschreibung der Bewegung der Körpersegmente bezieht man sich in  Physiotherapie und Or-
thopädie üblicherweise auf drei senkrecht zueinander stehende Ebenen, Sagittal-, Koronal- und 
Transversal-Ebene (Abb. 7.21). Die Vorwärtsbeugung des Rumpfes ist danach eine Bewegung "in 
der Sagittalebene", die Seitneigung des Rumpfes eine Bewegung "in der Koronalebene " oder die 
Bewegung des Rumpfes um seine Längsachse eine Drehung "in der Transversalebene ". Die Be-
schreibung von „Bewegungen in Ebenen“ wird nicht nur für den gesamten Körper sondern auch für 
einzelne Segmente vorgenommen. So zeigt Abbildung 7.22 einen Ausschnitt aus Abbildung 7.21. 
Wenn wir uns nur für die Bewegung der Hand interessieren, denken wir uns die drei Ebenen am 
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Unterarm befestigt und beschreiben die Bewegung der Hand in diesem körperfesten System, unab-








Abb. 7.22 Wenn Bewegungen der Hand beschrieben werden sollen, denkt man sich die Bewegungs-
ebenen am Unterarm befestigt, unabhängig davon, wo sich die Hand befindet. 
 
 Die Drehrichtungen in diesen Ebenen tragen spezielle Bezeichnungen (Abb. 7.23). Extensi-
on/Flexion bezeichnen die Drehrichtungen in der Sagittalebene, Abduktion und Adduktion die 
Drehrichtungen in der Koronalebene und Innen-/Außenrotation die Drehrichtungen in der Transver-
salebene. Für Hand und Fuß benutzt man zusätzliche Bezeichnungen. Pronation und Supination 
bezeichnen die Drehrichtungen der Hand in der Transversalebene oder die Drehrichtungen des Vor-
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/Außenrotation muss zusätzlich beachtet werden, dass die in Abb. 7.22 aufgeführten Bezeichnungen 
für die rechten und linken Extremitäten unterschiedliche Bedeutungen haben. So ist beispielsweise 
der Drehsinn einer Innenrotation des rechten Beins entgegengesetzt zum Drehsinn einer Innenrota-
tion des linken Beins gerichtet.  
 
 
Abb. 7.23 Bezeichnung der Drehrichtungen in der Sagittal-, Frontal- und Horizontalebene. 
 
 Bei einer rechnerischen Beschreibung von Drehbewegungen spricht man üblicherweise nicht 
von Drehungen "in einer Ebene", sondern von räumlichen Drehungen "um eine Drehachse". Eine 
Drehachse steht senkrecht auf der Betrachtungsebene. Für die rechnerische Beschreibung der Be-
wegungen ist in Abbildung 7.21 ein am Körper befestigt gedachtes, rechtwinkliges, kartesisches 
xyz-Rechtssystem  eingezeichnet. Extension/Flexion sind somit Drehungen "um die z-Achse" (oder 
um eine Achse parallel zur z-Achse). Entsprechendes gilt für Abduktion/Adduktion, Innen-
/Außenrotation oder Pronation/Supination. Für viele in Diagnostik und Therapie auftretenden An-
wendungen ist die Beschreibung von Bewegungen in den in Abbildungen 7.21 und 7.22 dargestell-
ten Ebenen angemessen und ausreichend. Die Beschreibung reicht jedoch dann nicht aus, wenn 
Bewegungen auftreten, die aus den Ebenen herausführen. Man hat es dann mit räumlichen Drehun-
gen zu tun, die rechnerisch in unterschiedlicher Weise dargestellt werden können.  
7.6.2  Beschreibung der räumlichen Gelenkbewegung 
Viele Gelenke des Körpers erlauben Drehungen um mehr als eine Drehachse. So kann der Unter-
schenkel relativ zum Oberschenkel in Flexion/Extension sowie in Abduktion/Adduktion bewegt 
werden; zusätzlich ist eine Drehung des Unterschenkels um seine Längsachse möglich. Eine Be-
schreibung zusammengesetzter Drehungen könnte auf unterschiedliche Weise, durch die Angabe 
von Schraubungsachse und -winkel oder durch einen Satz von Euler oder Bryant-Cardan Winkeln 
erfolgen. Es ist jedoch von großem Vorteil, wenn die Beschreibung so gewählt wird, dass die erhal-
tenen Drehwinkel anschaulich interpretiert werden können und wenn möglich mit den traditionel-


















Abb. 7.24 Gelenk-Koordinatensystem, illustriert am Beispiel des Kniegelenks. Die Drehachsen des 
proximalen Gelenkpartners (Oberschenkel) sind mit dem Index p, die Achsen des distalen Gelenk-
partners sind mit dem Index d bezeichnet. Nach Cappozzo u. Mitarb. 2005 
 
 
 Die Beschreibung der Bewegung von Gelenken mit Hilfe der so genannten Gelenk-
Koordinatensysteme sei nachfolgend am Beispiel des Kniegelenks erläutert (Cappozzo u. Mitarb. 
2005).  Um die Bewegung des Unterschenkels relativ zum Oberschenkel zu beschreiben, denkt man 
sich je ein kartesisches Koordinatensystem am proximalen und distalen Gelenkpartner angebracht 
(Abb. 7.24). Im Anfangszustand der Bewegung seien die jeweiligen Achsen beider Systeme parallel 
zueinander ausgerichtet. Die Reihenfolge der Drehungen wird wie folgt gewählt: Die erste Drehung 
erfolgt um die zp-Achse um den Winkel  (Extension/Flexion). Die zweite Drehung erfolgt um die 
xd-Achse um den Winkel   (Adduktion/Abduktion). Die dritte Drehung erfolgt um die yd-Achse 
um den Winkel   (Innen-/Außenrotation).  
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R  
 
Für die zusammengesetzte Drehung ist zu beachten, dass die erste Drehung um eine Achse des pro-
ximalen Segments erfolgt während die beiden nachfolgenden Drehungen um körperfeste Achsen 
des distalen Segments erfolgen (Cappozzo u. Mitarb. 2005). Die resultierende Drehmatrix D ist das 
Produkt 
 
(7.68)     D R R R  
 






D D D cos cos sin sin sin sin cos cos sin sin sin cos
D D D sin cos cos sin sin cos cos sin sin cos sin cos
D D D cos sin sin cos cos
                                             
 
 
Aus den Matrixelementen von D lassen sich die Drehwinkel berechnen (Die in Gleichung (7.70) 

















     
     
 
 
 Es muss darauf hingewiesen werden, dass das distale Segment nicht wirklich um die Winkel 
,, gedreht sein muss; beigegebener Reihenfolge der Drehungen beschreibt der Satz der Dreh-
winkel lediglich den Endzustand der Bewegung in Bezug auf den Ausgangsstellung. Würde man 
die Reihenfolge der Drehungen anders wählen, würde man für den gleichen Endzustand andere 
Drehwinkel erhalten; die Arbeit von Cappozzo und Mitarbeitern enthält ein Beispiel. 
 Das identische Vorgehen zur Beschreibung der Gelenkbewegung lässt sich auch anders for-
mulieren: Grood und Suntay (1983) schlugen vor, die x-Achsen der Gelenkkoordinatensysteme 
nach vorn, die z-Achsen zur Seite und die y-Achsen in Längsrichtung der Segmente auszurichten. 
Die erste Drehung sollte um die zp-Achse erfolgen, die zweite Drehung um eine zu zp und yd senk-
rechte Achse, die von Grood und Suntay as „floating axis" bezeichnet wurde, und die dritte Dre-
hung um die yd-Achse. Man erkennt jedoch an Abb. 7.24, dass nach Ausführung der ersten Drehung 
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zd immer noch parallel zu zp gerichtet ist. Die Achse xd ist senkrecht zu zp und yd gerichtet und so-
mit identisch mit der ‚floating axis’. Mit anderen Worten, die Definition einer ‚floating axis’ ist 
nicht zwingend erforderlich. Alternativ kann man auch formulieren: Da im Anfangszustand die 
Achsen zp und zd übereinstimmen, kann die erste Drehung statt um zp auch um zd ausgeführt wer-
den, während die zweite und dritte Drehung um xd und yd erfolgen. Die Bewegung wird jetzt als 
kardanische Drehung um drei körperfeste Achsen des Unterschenkels beschrieben.  
 
 
Abb. 7.25 Illustration einer kardanischen Verriegelung bei der Beschreibung der Bewegung des 
Oberarms 
 
 Damit die aus einer erfolgten Bewegung berechneten Drehungen um die Winkel ,, mit  
den „orthopädischen“ Definitionen übereinstimmen, müssen die Gelenkkoordinatensysteme geeig-
net definiert sein. Beispielsweise wird das Koordinatensystem des Oberschenkels (Abb. 7.24) so 
gelegt, dass die zp-Achse mit der Achse für Flexion/Extension übereinstimmt und die yp-Achse  den 
Mittelpunkt zwischen den Kondylen mit dem Mittelpunkt des Hüftgelenks verbindet; die Richtung 
der xp-Achse (senkrecht zu yp und zp) ist damit festgelegt. In vivo kann die Festlegung der Gelenk-
Koordinatensysteme nur über von außen tast- oder messbare, anatomisch markante Punkte der Ge-
lenkpartner erfolgen. Translationsbewegungen der Gelenkpartner (zusätzlich zu Rotationsbewegun-
gen) können als Translation der Ursprünge der proximalen und distalen Koordinatensysteme defi-
niert werden. Dazu ist es notwendig, die Ursprünge der Gelenk-Koordinatensysteme ebenfalls 
durch anatomisch markante Punkte festzulegen. In vivo beobachtbare Translationsbewegungen sind 
jedoch normalerweise sehr klein. Empfehlungen zur Festlegung der Richtungen der Koordinaten-
systeme und ihrer Ursprungslagen findet der Leser in den Arbeiten von Grood und Suntay (1983), 
Wu und Mitarbeiter (2002) sowie Wu und Mitarbeiter (2005).  
 Beschreibt man die Bewegung des distalen Segments eines Gelenks durch eine Abfolge kar-
danischer Drehungen, so gibt es in Ausnahmefällen Gelenkstellungen, die keine eindeutige Zuord-
nung zu den Drehwinkeln erlauben. Man erkennt an den Formeln 7.70, dass  und  unbestimmte 
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nische Verriegelung“ bezeichnet. Beim Kniegelenk tritt dieser Fall nicht ein, da der mögliche Ma-
ximalwert der Abduktion/Adduktion weit geringer als 90° ist. Hingegen ist beim Schultergelenk 
wegen seines großen Bewegungsspielraums eine Stellung mit kardanischer Vierriegelung möglich 
(Abb. 7.25). Bei Haltung des Oberarms in Beugung nach vorn ist die Zuordnung von Flexi-
on/Extension und Innenrotation/Außenrotation eindeutig. Bei einer Haltung in 90° Abduktion fallen 
beide Drehachsen jedoch zusammen. Die Zuordnung der Drehungen wird unbestimmt. Mit anderen 
Worten, man kann jetzt frei wählen, ob eine um die gemeinsame Achse erfolgte Drehung als Flexi-
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8 Mechanische Eigenschaften von Knochen und Knorpel 
Ein nur aus weichem Gewebe bestehender Organismus könnte im Wasser überleben; auf dem Lan-
de oder in der Luft wären die Erhaltung der Körperform und die Fortbewegung ohne den Einsatz 
biegesteifer und bruchfester Bauelemente nicht möglich. Unsere Knochen sind so fest, dass sie bei 
üblichen, im täglichen Leben vorkommenden Belastungen nicht brechen. Zusätzlich sind sie steif; 
sie verformen sich unter Belastung nur gering (Abb. 8.1). Zur Erfüllung dieser Anforderungen darf 
die Masse der Knochen jedoch nicht zu groß werden. Tritt ein Überlastungsschaden ein, müssen 
Knochen die Fähigkeit haben, sich selber zu  reparieren. Zusätzlich zu ihren Aufgaben bei Haltung 
und Bewegung übernehmen Knochen den Schutz lebenswichtiger Organe, Gehirn, Rückenmark, 
Herz und Lunge. Die Eigenschaften der Steifigkeit und der Bruchfestigkeit sind auch hier gefragt. 
Neben ihren mechanischen Funktionen spielen Knochen eine wichtige Rolle für den Calcium-
Stoffwechsel und sie bieten Raum für die Blut bildenden Zellen. Mechanische Eigenschaften und 
Architektur der Knochen sind daher eng mit dem Körperstoffwechsel verwoben. Ausdruck dieser 
Beeinflussung ist beispielsweise die mit zunehmendem Alter oder als Folge körperlicher Aktivität 
beobachtbare Veränderung der Knochendichte.  
 
 
Abb. 8.1  Mechanische Aufgaben der Knochen. Mit zerbrechlichen oder stark biegsamen Knochen 
könnten Haltungen nicht stabilisiert und Bewegungen nicht gesteuert werden. Nach: Currey 1984 
 
 Wo Knochen in Gelenken aufeinander treffen, sind die Formen der Gelenkpartner in den 
meisten Fällen inkongruent (in ihrer Form nicht zusammen passend). Inkongruente Körper können 
sich nur punkt- oder linienförmig berühren. Bei Belastung der Gelenke würden an diesen Berüh-
rungsstellen sehr hohe mechanische Spannungen entstehen. Zur Begrenzung der Spannungsspitzen 
sind die Knochen im Kontaktbereich von Knorpel überzogen. Die Verformbarkeit des gegenüber 





Knochen weichen Knorpelgewebes sorgt dafür, dass die Druck übertragende Fläche der Gelenke 
einen Minimalwert nicht unterschreitet. Damit wird die Höhe des Drucks auf der Gelenkoberfläche 
begrenzt. Von Bedeutung für die Gelenkfunktion sind ferner die Reibungseigenschaften des Knor-
pels: Die Reibung zwischen den Knorpeloberflächen  eines Gelenks ist so gering, dass Gelenke 
nahezu als reibungsfrei betrachtet werden können. Das ist von großer praktischer Bedeutung, da bei 
merklicher Reibung die Gelenke unter Belastung nur schwer bewegt werden könnten. 
8.1 Aufbau des Knochengewebes 
Material und Architektur der Knochen lassen sich auf verschiedenen Ebenen, bei ultramikroskopi-
scher und mikroskopischer Vergrößerung sowie makroskopisch (mit dem bloßen Auge erkennbar), 
betrachten. An dieser Stelle ist keine erschöpfende Beschreibung beabsichtigt. Es werden lediglich 
diejenigen Sachverhalte umrissen, die die Besonderheiten der mechanischen Eigenschaften der 
Knochen verständlich machen sollen. Weitergehende Information findet der Leser beispielsweise in 
Martin und Mitarbeiter (1998), Currey (2002) sowie Tillmann und Mitarbeiter (2003). 
 Ultramikroskopisch. Knochenmaterial besteht aus Zellen, die in ein faseriges Grundmaterial 
(Extrazellulärmatrix) eingebettet sind. Die Extrazellulärmatrix des ausgereiften Knochens besteht 
zu etwa 20% aus Wasser. Die Trockenmasse enthält 30-40% organische und 60-70% anorganische 
Bestandteile. Der organische Anteil setzt sich zu über 90% aus Kollagen und im restlichen Anteil 
hauptsächlich aus Glykosaminoglykanen und Glycoproteinen zusammen. Das im Knochen vorhan-
dene Kollagen ist das gleiche Material, das auch in anderen auf Zug beanspruchten Geweben des 
Körpers, wie Sehnen und Bindegewebe, eingesetzt wird. Die Ausrichtung der Kollagenfasern (Kol-
lagenfibrillen) zeigt im neu entstehenden Knochen (Geflechtknochen) keine Vorzugsrichtung; im 
schichtartig aufgebauten Knochen (Lamellenknochen) hingegen werden Vorzugsrichtungen in 
Form eines lang ausgezogenen Maschenwerks oder eines spiraligen, in Längsrichtung der Röhren-
knochen ausgerichteten Faserverlaufs beobachtet. 
 Die für Knochenmaterial charakteristische Steifigkeit und Festigkeit wird durch die Einlage-
rung mineralischer Bestandteile in die organische Grundsubstanz (Matrix) bewirkt. Diese anorgani-
schen Salze bestehen zu etwa 85% aus Calciumphosphat, zu etwa 6-10% aus Calciumcarbonat und 
im Rest aus einer Anzahl weiterer Alkalisalze. Nach Bildung der organischen Matrix werden die 
Salze zunächst formlos (amorph) eingelagert und bilden später Kristalle, die dem Mineral Hydro-
xyapatit Ca10(PO4)6(OH)2 ähnlich sind. Die Kristalle haben eine Länge zwischen 20 nm und 100 nm 
und einen Durchmesser von 1,5 bis 3,0 nm (1 Nanometer nm = 10-9 m). Sie sind in ihrer Längsach-
se den Kollagenfibrillen in mehreren Schichten angelagert. 
 Mikroskopisch. Die Knochenzellen umfassen die Knochen bildenden Zellen (Osteoblasten), 
die Knochen resorbierenden Zellen (Osteoklasten) und die in der Extrazellulärmatrix eingeschlos-
senen Knochenzellen (Osteozyten). Osteoblasten produzieren ein Gewebe, das der Bildung von 
Knochen vorangeht, das so genannte Osteoid. Im Verlauf der Produktion des Osteoid werden die 
Osteoblasten „eingemauert“ und wandeln sich zu Osteozyten. Das Osteoid wird innerhalb weniger 
Tage zu etwa 70% mineralisiert; die vollständige Auffüllung mit Mineral erfolgt im Zeitraum eini-
ger Monate. Osteoklasten bauen den Kollagenanteil der Knochenmatrix auf enzymatischem Wege 
ab; die Schaffung eines sauren Milieus ermöglicht die Auflösung der mineralischen Einlagerungen. 
Das Knochengewebe wird während des gesamten Lebens umgebaut, indem Osteoklasten Knochen 
abbauen und Osteoblasten neuen Knochen, oft in anderer Struktur, wieder aufbauen.  





 Man unterscheidet erstmals entstandenen (primären) und durch Umbau veränderten (sekundä-
ren) Knochen. So genannter Geflechtknochen bildet den größten Anteil des bei Geburt vorhandenen 
Knochens sowie des so genannten Callus, der bei der Reparatur von Frakturen gebildet wird. Die 
Kollagenfasern des Geflechtknochens haben Durchmesser im Bereich von 0,1 m (1m = 10-6 m) 
und besitzen keine Vorzugsrichtung. Aus dem Geflechtknochen entstehen ungeordnete Knochen-
stäbchen (Trabekel), die primäre Spongiosa. Die primäre Spongiosa wandelt sich unter dem Ein-
fluss mechanischer Beanspruchung in räumlich ausgerichtete, sekundäre Spongiosa um. Aus dem 
Geflechtknochen entsteht außerdem der Lamellenknochen der äußeren Wand der Knochen, der 
Kortikalis. Im Lamellenknochen sind Mineral und Kollagen in etwa 5 m dicken Schichten abge-
legt. Die Kollagenfasern im Lamellenknochen haben Durchmesser im Bereich von 2-3 m und eine 
ausgeprägte Vorzugsrichtung. Es besteht eine Analogie zwischen dem Aufbau des Lamellenkno-
chens und der Bauweise von technischen Faserverbundwerkstoffen (Currey 2002, Tillmann u. Mit-
arb. 2003). Der lamelläre Knochen der Kortikalis ist von Osteonen durchsetzt. Osteonen entstehen 
aus der Resorption von Knochen durch Osteoklasten in Form eines Bohrkanals und anschließender, 
durch Osteoblasten ausgeführter zirkulärer Auskleidung mit neuem, schichtweise niedergelegtem 
Knochen. 
 Makroskopisch. Das Material von Geflecht- und Lamellenknochen hat nur geringfügig unter-
schiedliche Dichten; dies ist durch Unterschiede in der Zusammensetzung aus anorganischem und 
organischem Material bedingt. Eine sehr viel größere Variation der Dichte entsteht auf makroskopi-
scher Ebene durch die Porosität des Knochens. Am Querschnitt der Röhrenknochen ist eine äußere, 
kompakte Knochenschicht erkennbar. Sie wird als Kortikalis bezeichnet. Das innere Volumen der 
Röhrenknochen ist in Gelenknähe mit einer Struktur aus dünnen Platten und Stäbchen (Trabekeln) 
ausgefüllt. Knochen dieser Architektur wird als Spongiosa bezeichnet. Es besteht eine Analogie des 
Aufbaus der Spongiosa zur Architektur technischer, offenporiger Schaumstoffe. Der Übergang zwi-
schen Kortikalis und Spongiosa ist fließend. Beispielsweise bezeichnet man die äußere Schicht der 
Röhrenknochen unterhalb des Gelenkknorpels als Kortikalis, auch wenn sich ihre Schichtdicke an 
dieser Stelle wenig von der typischen Dicke von Platten der unterliegenden Spongiosa unterschei-
det.  
 Grob eingeteilt liegt die so genannte scheinbare Dichte von Kortikalis oberhalb von 1,5 
g/cm3; die scheinbare Dichte von Spongiosa liegt im Bereich von etwa 0,1 – 1,5 g/cm3. Die Be-
zeichnung „scheinbar“ soll deutlich machen, dass diese Dichteangabe die Porosität berücksichtigt 
und nicht die Dichte des kompakten, ohne Löcher betrachteten Materials bezeichnet. Die scheinbare 
Dichte wird bestimmt, indem die Masse einer von Knochenmark und Flüssigkeit befreiten Kno-
chenprobe durch ihr Volumen dividiert wird. Davon zu unterscheiden ist die Dichte des porenfreien 
Knochenmaterials von Kortikalis oder Spongiosa. In Bezug auf dieses Maß unterscheiden sich Kor-
tikalis und Spongiosa kaum. Verformbarkeit und Festigkeit von Knochen hängen stark von der 
scheinbaren Dichte ab.  
 8.2 Wachstum und Anpassung der Knochenform 
Weil Knochenmaterial nur gering verformbar ist, können Längenwachstum und Formanpassung der 
Knochen nur durch Anlagerung oder Abtragung von Material an äußeren oder inneren Oberflächen 
bewirkt werden. Das Längenwachstum der Knochen findet dabei in einem nicht-mineralisierten 
Bereich nahe den Enden der Knochen statt. Zwischen dem eigentlichen Endstück des Knochens 
(Epiphyse) und dem zur Mitte des Knochens hin angrenzenden  Teil (Metaphyse) findet sich die so 





genannte Wachstumsfuge. In diesem Volumen entstehen Knorpel bildende Zellen, die sich in einem 
mehrstufigen Prozess zu in Längsrichtung des Knochens ausgerichteten Säulen formieren und die 
umgebende Grundsubstanz produzieren. Dort wo diese Säulen an die Metaphyse anschließen, ver-
ändern die Zellen ihre Funktion, vergrößern sich und bereiten die Verknöcherung vor. In einem 
wiederum mehrstufigen Prozess wird der entstandene mineralisierte Knorpel in Knochen gewan-
delt. Auf diese Weise verlängert sich die Metaphyse; die Wachstumsfuge behält dabei ihre Lage 
relativ zu den Enden des Knochens. 
 
 
Abb. 8.2  Anpassung der Knochenform durch Anbau (+) und Abbau (-) an äußeren und inneren 
Oberflächen. Nach: Martin u. Mitarb. 1998 
 
 Das Längenwachstum des Knochens nicht genau an den Enden des Knochens, d. h. an der 
Gelenkoberfläche,  sondern unter der „schützenden“ Knochenkappe der Epiphyse stattfinden zu 
lassen hat das Ziel, mechanische Störungen des Wachstumsvorgangs zu vermeiden. Knorpel ist 
wegen seines hohen Wassergehalts wenig druckempfindlich; ein Längenwachstum des Knochens 
kann stattfinden, während der Knochen im täglichen Leben über die Gelenke auf Druck bean-
sprucht wird. Aufgrund ihres Aufbaus besitzt die Wachstumsfuge jedoch nur eine geringe Festigkeit 
gegenüber parallel zur Fuge wirkenden Scherkräften. Bei Neugeborenen ist die Wachstumsfuge 
nahezu eben; mit dem Alter nimmt sie eine räumlich gekrümmte, oft unregelmäßige Form an. Diese 
Formänderung bewirkt eine Erhöhung der Scherfestigkeit. Die Scherfestigkeit der Fuge ist in Pha-
















































der Epiphyse des kindlichen Hüftkopfes verantwortlich gemacht; ein seitlich auf das kindliche 
Handgelenk treffender Ball kann den Radiusknochen in seiner Wachstumsfuge verletzen.  
 Das Breitenwachstum der Wachstumsfugen erfolgt durch Zellteilung an ihrer Peripherie. Die 
gleichzeitige Modellierung der gesamten Knochenform, die Verringerung des Durchmessers unter-
halb der Wachstumsfuge und die Anpassung des Durchmessers im mittleren Bereich des Röhren-
knochens (Diaphyse) erfolgen durch gezielten, oberflächlichen Ab- und Anbau von Knochenmate-
rial (englisch: modeling). Der gleichzeitige Ab- und Anbau ermöglicht es, Bereiche der Diaphyse 
gegenüber der Metaphyse in Bezug auf die Längsachse des Knochens seitlich zu „verschieben“ und 
damit die Krümmung der langen Röhrenknochen zu formen (Abb. 8.2). Nach der Ausreifung des 
Skeletts bleiben die Knochen nicht unverändert. Lebenslang erfolgt ein Umbau durch Abbau von 
Knochenmaterial und Ersatz durch neu gebildeten Knochen, gelegentlich in anderer Architektur 
(englisch: remodeling). Man nimmt an, dass dieser kontinuierliche Umbau der Reparatur von Mik-
rofrakturen sowie der Anpassung der mechanischen Eigenschaften an die in-vivo Belastungsver-
hältnisse dient. 
 Im Verlauf der Ausreifung des Skeletts schließen sich die Wachstumsfugen der einzelnen 
Knochen in einer bestimmten Abfolge; die Fugen werden von  Knochen durchbaut. Im Alter zwi-
schen etwa 15 bis 18 Jahren haben die Knochen ihre erwachsene Größe erreicht und alle Fugen sind 
geschlossen. Auf Röntgenbildern kann man oft bis ins hohe Alter an ihrer ehemaligen Lage eine 
spezielle Knochenstruktur erkennen. Der zeitliche Ablauf des Fugenschlusses erlaubt es, ein so ge-
nanntes Skelettalter zu definieren. Das Skelettalter verläuft im Mittel parallel zum chronologischen 
Alter. Individuen, deren Wachstumsfugen sich früher als normal schließen, eilen im Skelettalter 
dem chronologischen Alter voraus. Umgekehrt haben Individuen, deren Wachstumsfugen länger als 
normal geöffnet bleiben, ein gegenüber dem chronologischen Alter geringeres Skelettalter. Zur 
Skelettaltersbestimmung werden Röntgenaufnahmen der Hand mit Norm-Aufnahmen verglichen. 
Mit Kenntnis des Skelettalters, des chronologischen Alters und der aktuellen Körpergröße (evtl. 
auch der Körpergröße von Vater und Mutter) lassen sich präzise Vorhersagen über die nach Ausrei-
fung des Skeletts zu erwartende Körpergröße erstellen (siehe z. B. Tanner u. Mitarb. 1983). 
8.3 Frakturheilung 
Nach einem Knochenbruch bildet sich an der Frakturstelle zunächst eine Entzündung, verbunden 
mit Bluterguss, Schmerz und Schwellung. Schmerz und Schwellung erzwingen die Ruhigstellung 
der Fraktur. Eine Schiene oder ein Gipsverband haben die gleiche Funktion. Wegen des die Kno-
chen umgebenden Weichteilmantels können diese Maßnahmen die Fraktur jedoch nicht vollständig 
ruhig stellen; ein Rest an Relativbewegung der Fragmente verbleibt. Für die Heilung der Fraktur 
sind Zellen verantwortlich, die aus der Knochenhaut (Periost) und aus dem Markraum (Endost) 
stammen. Im Frakturspalt bildet sich zunächst Faserknorpel (Abb. 8.3). Die der Knochenhaut ent-
stammenden Zellen bilden Geflechtknochen (Callus), der die Enden der Fraktur außen überbrückt. 
Die aus dem Endost stammenden Zellen überbrücken den Frakturbereich durch Callus im Bereich 
des Markraums. Callus besteht aus räumlich ungeordneten Kollagenfasern, zwischen die in kurzer 
Zeit Knochenmineral eingelagert wird. Steifigkeit und Festigkeit von Callus sind geringer als die 
entsprechenden Werte kortikalen Knochenmaterials. Der gegenüber dem Schaft eines Röhrenkno-
chens vergrößerte Durchmesser der Callusformation führt jedoch dazu, dass nach einem Zeitraum 
von etwa einem Monat wegen des vergrößerten Flächenträgheitsmoments Steifigkeit und Biegefes-
tigkeit an der durch Callus überbrückten Stelle gleich groß oder sogar größer sein können als im 





unversehrten Bereich. Ab diesem Zeitpunkt baut sich der Callus im Reparaturbereich in normalen 
Knochen um, so dass nach Ablauf von etwa 1-2 Jahren die ursprüngliche Knochenform wieder her-




Abb. 8.3 Stadien der Frakturheilung 1 – 4 mit Bildung von Faserknorpel und Geflechtknochen 
(Callus). Nach: Debrunner 2002 
 
 Die Heilung einer Fraktur mit Bildung von Callus wird als sekundäre Heilung bezeichnet. 
Dies im Gegensatz zur so genannten primären Heilung, bei der sich die Fragmente durch Knochen-
umbau direkt, d. h. praktisch ohne Bildung von Callus miteinander verbinden. Primäre Heilung tritt 
auf, wenn sich die Frakturflächen berühren und sich nur sehr wenig gegeneinander verschieben 
können. Die Relativbewegung muss so klein sein, dass neu formierte, den Frakturspalt überqueren-
de Blutgefäße nicht abgeschert werden. Primäre Heilung wird beobachtet, wenn die Knochenfrag-
mente mit einer biegesteifen Metallplatte verschraubt werden, wobei zur Minimierung der Rest-
Beweglichkeit zusätzlich eine in Längsrichtung des Röhrenknochens wirkende Kompressionskraft 
aufgebracht wird. Die Diskussion darüber, ob sekundäre oder primäre Frakturheilung letztendlich 
bessere klinische Ergebnisse liefern ist trotz zahlreicher, in den letzten Dekaden ausgeführter Labo-
rexperimente, Tierstudien und klinischer Beobachtungen derzeit nicht abgeschlossen. 
8.4 Mechanische Eigenschaften des Knochenmaterials 
8.4.1  Spannung und Verformung inhomogener, anisotroper Materialien 
Ein Material, dessen Zusammensetzung sich von Volumenelement zu Volumenelement nicht än-
dert, wird als homogen bezeichnet. Knochenmaterial ist inhomogen, da es sich aus einem minerali-
schen, kristallinen und einem organischen, faserigen Anteil zusammensetzt. Ein Material, dessen 
mechanische Eigenschaften nicht von der Richtung der Belastung oder Verformung abhängen, wird 
als isotrop bezeichnet. Wegen der Ausrichtung der organischen Fasern im Lamellenknochen, der 
Anordnung der Lamellen in der Kortikalis oder der räumlichen Anordnung der Trabekel in der 
Spongiosa fallen die in unterschiedlichen Richtungen gemessenen mechanischen Eigenschaften 
einer Knochenprobe unterschiedlich aus. Knochenmaterial ist anisotrop. Für anisotrope Materialien 
gilt, dass im Gegensatz zu isotropen Materialien Verformung und Kraft nicht mehr in jedem Fall 
gleich gerichtet sind. Beispielsweise kann sich bei reiner Zugbelastung einer stabförmigen Probe 
anisotropen Materials zusätzlich zur Dehnung eine Winkelverformung einstellen (Abb. 8.4). Die 
Verformung inhomogener und anisotroper Materialien unter dem Einfluss äußerer Kräfte kann nicht 
Faserknorpel Geflechtknochen
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wie bei homogenen und isotropen Materialien durch 3 Materialkonstanten, Elastizitätsmodul E, 




Abb. 8.4  Beispiel des Verformungsverhaltens eines anisotropen Materials. Ein anisotropes Materi-
al zeigt bei Belastung durch eine Kraft  nicht nur eine Längenänderung in Richtung der Kraft, son-
dern auch eine Winkelverformung. 
 
zwischen Spannung und Verformung müssen das Hooke’sche Gesetz und das Gesetz, das die 






    
 
verallgemeinert werden. Im verallgemeinerten Hooke’schen Gesetz tritt an die Stelle des Elastizi-
tätsmoduls E und des Torsionsmoduls G ein mathematischer Ausdruck, die Steifigkeitsmatrix c, der 
im allgemeinen Fall von 21 Materialkonstanten abhängt. (Es handelt sich um einen symmetrischen 
66 Tensor mit insgesamt 21 unabhängigen Elementen.) An die Stelle der Spannung  tritt ein ma-
thematischer Ausdruck (Vektor mit 6 Komponenten), der von den 3 Normalspannungen und den 3 
Scherspannungen abhängt; an die Stelle der Verformung  tritt ein mathematischer Ausdruck (Vek-
tor mit 6 Komponenten), der von den linearen Verformungen in den 3 Raumrichtungen und von 3 
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Der Index i nimmt die Werte von 1 bis 6 an. Das Summenzeichen  bedeutet, dass zur Berechnung 
der i-ten Komponente i des Spannungsvektors über alle Produkte cij · j zu summieren ist. So wird, 
anders als im Fall isotroper Materialien, die Spannung in einer bestimmten Raumrichtung von den 
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linearen sowie den Winkelverformungen in allen 3 Raumrichtungen abhängig. Umgekehrt ergibt 
sich bei Aufbringen einer Normalspannung nicht nur eine Längenänderung sondern zusätzlich eine 
Winkelverformung. Die in Abb. 8.4 gezeigte Verformung ist ein Beispiel dieser Abhängigkeit. 
 Das verallgemeinerte Hooke’sche Gesetz ist im technischen Bereich die Grundlage zur Be-
schreibung des mechanischen Verhaltens faserverstärkter Kunststoffe. Bereits dort macht es jedoch 
Schwierigkeiten, den zu einer vollständigen Beschreibung erforderlichen Satz von Materialkonstan-
ten experimentell zu ermitteln. Bei Knochenmaterial kommen zusätzliche Schwierigkeiten hinzu. 
Die mechanischen Eigenschaften innerhalb eines Knochens ändern sich, bedingt durch die Ände-
rung der Knochendichte und der Architektur, von Volumenelement zu Volumenelement. Hinzu 
kommt, dass Knochenmaterial nichtlinear elastisch und viskoelastisch ist, d.h. die Materialeigen-
schaften hängen zusätzlich von der Verformung und der Verformungsgeschwindigkeit ab. Für in-
vivo Reparatur- und Anpassungsprozesse des Knochens gibt es bei technischen Materialien keine 
Entsprechung. Diese Bemerkungen sollen deutlich machen, dass in allen Fällen, in denen es nicht 
um eine grobe, näherungsweise Beschreibung des mechanischen Verhaltens von Knochen geht, die 
Betrachtungen auf  eine komplizierte Theorie der Materialbeschreibung und auf die Kenntnis zahl-
reicher, mechanischer Eigenschaftswerte gestützt werden müssen. Die Überlegungen werden 
dadurch notwendigerweise komplex und teilweise unanschaulich. Eine genaue Beschreibung der 
mechanischen Eigenschaften ist jedoch unerlässlich, wenn beispielsweise der Zusammenhang zwi-
schen mechanischen Reizen und Knochenumbauprozessen erforscht werden soll. Zu diesem Ziel 
müssen der Spannungs- und Verformungszustand im gesamten Knochen unter der Einwirkung äu-
ßerer Kräfte und Momente so genau wie möglich bekannt sein; einfache Schätzungen unter Zu-
grundelegung der Eigenschaften eines homogenen, isotropen Materials reichen nicht aus.  
8.4.2  Materialeigenschaften von Kortikalis 
Wenn nachfolgend die mechanischen Eigenschaften von Knochen durch einige wenige Material-
konstanten charakterisiert werden, so geschieht dies mit dem ausdrücklichen Hinweis, dass hiermit 
nur eine näherungsweise Beschreibung gegeben wird. Tab. 8.1 gibt eine Übersicht über die Materi-
aleigenschaften menschlicher Kortikalis. Die Streubreite der einzelnen Parameter ist auf die indivi-
duell unterschiedlichen Eigenschaften der untersuchten Knochen sowie zum Teil auf unterschiedli-
che Untersuchungsmethoden zurückzuführen. 
 
Elastizitätsmodul E 6 ... 25 · 109 N/m2 
Poisson Zahl  0,08 ... 0,45 
Torsionsmodul G 0,31 · 109 N/m2 
maximale Spannung im Zugversuch 87 ... 151 · 106 N/m2 
maximale Spannung im Druckversuch 106 ... 193 · 106 N/m2 
maximale Spannung bei Scherbelastung 53 ... 82 · 106 N/m2 
 
Tab. 8.1  Materialeigenschaften menschlicher Kortikalis. Aus: Reilly u. Mitarb. 1974 
 
 Als maximale Spannung wird die Spannung bezeichnet, bei der eine Materialprobe zerstört 
wird. Die Anisotropie von Knochenmaterial wird deutlich, wenn Knochenproben verglichen wer-
den, die in unterschiedlicher Richtung aus der Kortikalis von Röhrenknochen geschnitten wurden.  





Als Beispiel zeigt Tab. 8.2 Messergebnisse des Elastizitätsmoduls und der maximalen Spannung bei 
Entnahme der Knochenproben mit Orientierung parallel oder quer zur Knochenlängsachse.  
 
 
Elastizitätsmodul, Probe in Längsrichtung 17,0 · 109 N/m2 
Elastizitätsmodul, Probe in Querrichtung 11,5 · 109 N/m2 
max. Zugspannung, Probe in Längsrichtung 133 · 106 N/m2 
max. Zugspannung, Probe in Querrichtung 51 · 106 N/m2 
max. Druckspannung, Probe in Längsrichtung 193 · 106 N/m2 
max. Druckspannung, Probe in Querrichtung 133 · 106 N/m2 
 
Tab. 8.2 Richtungsabhängigkeit der Materialeigenschaften menschlicher Kortikalis. Aus: Reilly u. 
Mitarb. 1975 
 
 Knochenmaterial ist viskoelastisch: Die Materialkonstanten zeigen eine Abhängigkeit von der 
Verformungsgeschwindigkeit. Abb. 8.5 zeigt als Beispiel die Abhängigkeit des Elastizitätsmoduls 
und der maximalen Spannung von Kortikalis von der Verformungsgeschwindigkeit. Die Zunahme 
von E und max mit zunehmender Verformungsgeschwindigkeit bedeutet, dass das Material mit zu-
nehmender Verformungsgeschwindigkeit „härter“ und „fester“ wird.  
 
 
Abb.8.5  Elastizitätsmodul E und maximale Spannung max kortikalen Knochens in Abhängigkeit 
von der Verformungsgeschwindigkeit. Nach: Wright u. Mitarb. 1976 
 
 Bei wiederholter Belastung unterliegt kortikaler Knochen (wie viele andere Materialien) der 
Materialermüdung. Die Spannung, bei der es zum Bruch der untersuchten Proben kommt, nimmt 
mit zunehmender Zahl der Belastungszyklen ab. Carter und Mitarbeiter (1981a, 1981b, 1983) zeig-
ten, dass die Materialermüdung im Wesentlichen durch den Betrag der Verformung bestimmt ist. 
Knochendichte oder Aschegehalt hatten nur einen geringen Einfluss auf die Ermüdungsbruchfestig-
keit. Nach Carter und Mitarbeitern liegt nach 107 Belastungszyklen die Spannung von Kortikalis am 
Zerreißpunkt im Bereich von 7 · 106 N/m2. Diese Spannung ist wesentlich geringer als die in Tab. 
8.1 genannte maximale Spannung bei einmaliger Belastung. 
 Abb. 8.6 zeigt die von Carter und Mitarbeitern (1981) gemessene Zahl der Zyklen bis zum 



















   

























das Risiko eines Ermüdungsbruchs veranschlagt werden kann, sind zusätzlich geschätzte Bereiche 
der Verformung eingetragen, die in den Knochen der unteren Extremität beim Gehen, Laufen oder 
intensiven sportlichen Übungen auftreten. Man erkennt, dass beim Gehen Ermüdungsfrakturen 
nicht zu erwarten sind. Beim Laufen über längere Entfernungen erscheinen sie bei Einbeziehung 
der Unsicherheiten der Schätzung und der Unterschiede von Laufstil und individueller Knochenfes-
tigkeit möglich. Tatsächlich werden nach längeren Läufen oder bei Gepäckmärschen junger Rekru-
ten Frakturen in der unteren Extremität beobachtet (Milgrom u. Mitarb. 1985), die als Ermüdungs-
frakturen (englisch: stress fracture) interpretiert werden.  
 
 
Abb. 8.6  Ermüdungsbruchverhalten menschlicher Kortikalis in Abhängigkeit vom Betrag der Ver-
formung. Zusätzlich eingetragen sind geschätzte Bereiche der Verformung von Knochen der unte-
ren Extremität, die bei hoch belastenden Übungsprogrammen, beim Laufen und beim Gehen zu 




Abb. 8.7  Häufigkeit von Mikro-Rissen in der Kortikalis in Abhängigkeit vom Lebensalter. Nach: 
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 Die mechanischen Eigenschaften kortikalen Knochens verändern sich mit dem Alter (Kiebzak 
1991) . Die Veränderungen werden auf Strukturveränderungen der organischen und der anorgani-
schen Bestandteile des Knochens zurückgeführt. Burstein und Mitarbeiter (1976) und Duchemin 
und Mitarbeiter (2008) beobachteten mit zunehmendem Alter eine Abnahme des Elastizitätsmoduls, 
der maximalen Spannung und der maximalen Verformung. Mit anderen Worten, Kortikalis wird mit 
zunehmendem Alter „weicher“ und „spröder“. In dem von Burstein und Mitarbeitern untersuchten 
Material bestand kein Unterschied zwischen den mechanischen Eigenschaften des Knochenmateri-
als von männlichen und weiblichen Personen. Zu den Feststellungen von Burstein und Mitarbeitern 
passt, dass in kortikalem Knochenmaterial Mikro-Risse nicht selten sind; die Häufigkeit solcher 
Risse nimmt mit dem Lebensalter zu (Schaffler u. Mitarb. 1995, Abb. 8.7).  
8.4.3  Architektur und Materialeigenschaften von Spongiosa 
Spongiöser Knochen besteht aus einem 3-dimensionalen Gitterwerk von Knochenbälkchen und 
Platten, die ähnlich wie in einem offenporigen Schaumstoff miteinander verbunden sind. Mit Aus-
nahme von neu gebildetem Geflechtknochen sind die Stäbe und Platten in Vorzugsrichtungen ange-
ordnet, die sich mit bloßem Auge an Knochenschnitten leicht erkennen lassen. Beispielsweise er-
kennt man unterhalb von Gelenkflächen die bevorzugte Ausrichtung der Knochenbälkchen senk-
recht zur Gelenkoberfläche und eine zweite, ungefähr senkrecht dazu verlaufende Vorzugsrichtung, 
in der sich Bälkchen und Platten untereinander abstützen. Die elastischen Eigenschaften und die 
Festigkeit von Spongiosa werden durch die Dichte, den Abstand und die relative Anordnung der 
Knochenbälkchen und Platten bestimmt. Die Materialeigenschaften von Spongiosa sind folglich 
richtungsabhängig (Keaveny und Mitarbeiter 1993). Mit zunehmendem Lebensalter nimmt die 
Kompressionsfestigkeit von Spongiosa ab (McCalden u. Mitarb. 1997). Gleichzeitig ändert sich das 
Verhältnis der Anzahl von Platten und Stäben (Delling u. Mitarb. 1997, Abb. 8.8). Die Zahl der 
Platten nimmt ab, während die Zahl der Stäbe nahezu konstant bleibt. In Präparaten der Spongiosa 
von Hüftgelenkspfanne und Lendenwirbelkörpern sind frakturierte Trabekel in unterschiedlichen 
Stadien der Heilung häufig zu beobachten (Vernon-Roberts u. Mitarb. 1973, Delling u. Mitarb. 
1997, Ohtani u. Mitarb. 1984). Die Zahl solcher Frakturen nimmt mit dem Lebensalter zu (Abb. 
8.9). Als Ursache wird mechanische Überlastung angenommen; alternativ kann sich auch um einen 
normalen Umbau- und Anpassungsvorgang handeln. 
 
 
Abb. 8.8  Vergleich der Anzahl der Platten und Stäbe der Spongiosa des 2. Lendenwirbelkörpers in 


















Abb. 8.9  Zahl der frakturierten Trabekel in Präparaten der Lendenwirbelsäule (LWK 1-5) 
in Abhängigkeit vom Lebensalter. Nach: Vernon-Roberts u. Mitarb. 1973 
 
Abb. 8.10  Maximale Druckspannung menschlichen Knochens in Abhängigkeit von der Porosität. 
Schematisch nach: Martin und Burr (1998) 
 
 Als Porosität von Knochen wird derjenige Anteil des Volumens einer Probe bezeichnet, der 
nicht von Knochenmasse ausgefüllt ist. Die Porosität von Kortikalis ohne jeden Hohlraum wäre 
gleich Null, die Porosität von Spongiosa kann sich dem Wert 1 nähern. Nimmt man an, dass das 
Material der Kortikalis und das Material der Knochenplatten und -bälkchen der Spongiosa annä-
hernd gleiche Eigenschaften haben, so kann erwartet werden, dass sich (abgesehen von Effekten der 
Anisotropie) die Materialeigenschaften von Proben kortikalen oder spongiösen Knochens kontinu-
ierlich mit dem Grad der Porosität ändern. Für den Elastizitätsmodul von Spongiosa der Porosität p 
gilt näherungsweise (Martin 1991) 
 
































































(8.3) 3E 15 (1 p) GPa    
 
Die Formel besagt, dass der Elastizitätsmodul mit steigender Porosität (mit zunehmendem p) ab-
nimmt. Zahlenmäßig liegt der Elastizitätsmodul von Spongiosa im Bereich zwischen 1,4 und 9800 
MPa (Goldstein 1987).  
 
 Abb. 8.10 zeigt die maximale Druckspannung von Knochenproben in Abhängigkeit von der 
Porosität. Man erkennt, dass die maximale Spannung mit steigender Porosität abnimmt. Spongiosa 
wird mit zunehmender Porosität „weicher“ und „weniger tragfähig“. Die bei menschlichen Spon-
giosaproben gemessene, maximale Spannung überstreicht praktisch den gesamten in Abb. 8.10 ge-
zeigten Spannungsbereich; in der Literatur finden sich je nach Knochen und Entnahmestelle Werte 
zwischen 0,2 MPa und 378 MPa (Goldstein u. Mitarb. 1987). Proben von Spongiosa werden nach 
einmaliger Überlastung normalerweise nicht völlig zerstört, sondern weisen anschließend noch eine 
reduzierte Festigkeit auf (siehe z.B. Keaveny und Mitarbeiter 1999). Die verbleibende Tragfähig-
keit mechanisch vorgeschädigter Knochen, beispielsweise die verbleibende Tragfähigkeit vorge-
schädigter Wirbelkörper bei Osteoporose, ist ein wichtiger Sicherheitsfaktor für die Funktion des 
Skeletts. Die maximale Dehnung von Spongiosa liegt bei etwa 4% (Goldstein u. Mitarb. 1993, Ford 
und Mitarbeiter 1996). Die maximale Dehnung ist unabhängig von der Porosität und der scheinba-
ren Dichte der Spongiosa. 
 
 
Abb. 8.11 a-c  Illustration der Parameter mean intercept length (a),  volume orientation (b) und 
star volume distribution (c) zur Beschreibung der Anisotropie von Spongiosa. Nach: Odgaard u. 
Mitarb. 1997 
 
 Bei Betrachtung einer Spongiosaprobe erscheint die Ausrichtung von Bälkchen und Platten in 
Vorzugsrichtungen offenkundig; Berechnungen zu Verformung und Festigkeit benötigen jedoch 
eine zahlenmäßige Beschreibung der flächigen oder räumlichen Anisotropie (englisch: fabric). Zur 
Gewinnung geeigneter Parameter untersucht man ebene Schnitte oder mit Hilfe der Mikro-
Computertomografie erstellte räumliche Rekonstruktionen von Spongiosaproben. Die Definition 
solcher Parameter ist zunächst beliebig; der Vergleich von Berechnungen und  Experimenten ent-
scheidet anschließend über ihre Aussagefähigkeit (Odgaard 1997, Odgaard u. Mitarb. 1997; Cowin 
1997). Abb. 8.11 illustriert drei Vorschläge zur Definition von Anisotropie-Parametern (Odgaard u. 
Mitarb. 1997) an einem 2-dimensionalen Modell; die Konzepte werden jedoch 3-dimensional an-
gewandt. Intuitiv erscheint die in Abb. 8.11 dargestellte Spongiosaprobe in senkrechter Richtung 
a
a b c
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ausgerichtet. Man kann versuchen, die Vorzugsrichtung zu erfassen, indem ein Liniengitter in ver-
schiedenen Orientierungen über die Probe gelegt wird (Abb. 8.11 a) und die Längen der Strecken 
(„intercept length“) bestimmt werden, mit der die Linien die Spongiosa schneiden. Im gezeigten 
Beispiel würden sich bei senkrechter Orientierung der Linien im Mittel lange und bei waagerechter 
Orientierung kurze Überschneidungsstrecken ergeben. Alternativ kann man an zufällig gewählten 
Punkten, die in das Volumen von Knochenbalken fallen (Abb. 8.11 b), die Richtung bestimmen, in 
welcher über die längste Entfernung hin eine durch den Punkt gezogene Gerade im Knochenvolu-
men verbleibt („volume orientation“). Im gezeigten Beispiel würden diese Richtungen vorzugswei-
se etwa in Richtung der Senkrechten zeigen; eine zweite Häufung würde in Richtung der Waage-
rechten festgestellt werden. Alternativ kann man an zufällig gewählten Punkten, die in das Volu-
men von Knochenbalken fallen (Abb. 8.11 c), Ausrichtung und Volumen charakterisieren. Dazu 
werden von den Punkten ausgehend die Knochengrenzen in allen Richtungen abgetastet. Aus den 
Abtastlängen werden Vorzugsrichtungen und lokale Volumina berechnet („star length“ und „star 
volume“). Zusätzlich zur räumlichen Ausrichtung sagen diese Parameter etwas über die Verbindung 
der Platten und Balken untereinander aus.  
 Durch die Verbesserung der räumlichen Auflösung der Computertomografie ist es seit weni-
gen Jahren möglich, das Gitterwerk der Spongiosa nicht nur in vitro aus Knochenproben sondern 
auch in vivo aus Tibia und Radius räumlich zu rekonstruieren (z.B. Boutroy u. Mitarb. 2005). Sollte 
in Zukunft die räumliche Auflösung so weit gesteigert werden, dass die Spongiosaarchitektur auch 
in anderen Bereichen des Skeletts in vivo sichtbar gemacht werden kann, darf man wichtige neue 
Einsichten in Bau- und Umbauprozesse von Knochen erwarten. 
8.5 Bestimmung der Knochendichte 
Die räumliche Dichte (Gramm pro Kubikzentimeter) von Knochen kann in vivo nicht direkt gemes-
sen werden. Aus der Messung der Schwächung von - oder Röntgenstrahlung bei Durchstrahlung 
des Körpers erhält man lediglich Flächendichten (Gramm pro Quadratzentimeter). Wird der Körper 
jedoch aus einer Vielzahl unterschiedlicher Richtungen durchstrahlt, kann aus dem Satz der Mess-
daten der Flächendichten die räumlichen Dichteverteilung berechnet werden. 
 Beim Durchgang durch Materie nimmt die Intensität von - oder Röntgenstrahlung ab. Für 
eine homogene Materialschicht der Dicke x und für Strahlung einer festen Energie gilt 
 
(8.4) 0I I exp ( x)     
 
exp ist die Exponentialfunktion. I0 und I bezeichnen die Intensität des einfallenden und des ausfal-
lenden Strahls. x ist die Schichtdicke.  ist der Absorptionskoeffizient des Materials.  hängt von 
der Stellenzahl im Periodischen System der Elemente (Ordnungszahl) des durchstrahlten Elements, 
bzw. von den Ordnungszahlen des durchstrahlten Materialgemischs und von der Energie der Strah-
lung ab. Die Gleichung 8.4 gilt für eine homogene Materialschicht der Dicke x. Wenn eine inho-
mogene Materialschicht durchstrahlt wird, beispielsweise eine Schicht, die mit (nicht absorbieren-
den) Hohlräumen durchsetzt ist, behält Gleichung 8.4 ihre Gültigkeit, wenn wir unter x die wirksa-
me aufsummierte Schichtdicke des im Strahlengang befindlichen Materials verstehen. 
 Kennt man aus einer in-vitro Eichmessung den Absorptionskoeffizienten  von Knochenma-
terial, kann in vivo bei einer Durchstrahlung aus I0 und I die wirksame Schichtdicke x von Kno-





chenmaterial bestimmt werden. Kennt man aus einer zusätzlichen in-vitro Eichmessung die Dichte 
 (g/cm3) von Knochenmaterial, lässt sich die Flächendichte d am Ort der Durchstrahlung angeben 
 
(8.5) 2d x [g / cm ]   
 
 Befindet sich neben Knochen noch weiches Gewebe im Strahlengang, so ist bei Anwendung 
der Formel 8.4 das Ergebnis der Schichtdickenmessung des Knochens mit einem Fehler behaftet, da 
das weiche Gewebe ebenfalls (wenn auch geringer) zur Absorption beiträgt. Um diesen Fehler aus-
zugleichen, kann man den zu untersuchenden Körper zwei mal, jedoch mit Strahlung unterschiedli-
cher Energie durchstrahlen. Mit zwei Materialien im Strahlengang, beispielsweise Knochen und 
Wasser (als Stellvertreter für weiches Gewebe), lautet das Absorptionsgesetz 
 
(8.6) 0 1 1 2 2I I exp ( x x )       
 
mit 1 und 2 als Absorptionskoeffizienten und x1 und x2 als Schichtdicken der beiden Materialien. 
Die Energieabhängigkeit der Absorptionskoeffizienten wird genutzt, um durch Messung der Ab-
sorption bei zwei unterschiedlichen Strahlenergien beide Schichtdicken zu bestimmen. Werden 
Messungen bei unterschiedlichen Energien A und B der Strahlung ausgeführt, so erhält man 2 Be-
stimmungsgleichungen 
 
(8.7) A 0A 1A 1 2A 2I I exp ( x x )       
(8.8) B 0B 1B 1 2B 2I I exp ( x x )       
 
aus denen sich bei Kenntnis der von der Energie der Strahlung abhängigen Absorptionskoeffizien-
ten 1A, 2A, 1B, 2B die Schichtdicken x1 und x2 ermitteln lassen. Als Strahler verwendet man 
zwei radioaktive Elemente mit Strahlung unterschiedlicher Energie oder Röntgenröhren, die mit 
zwei unterschiedlichen Spannungen betrieben werden. (Röntgenröhren erzeugen keine Strahlung 
fester Energie, sondern ein Spektrum mit einer festen, von der Spannung abhängigen Maximalener-
gie. Die Ermittlung der beiden Schichtdicken erfolgt jedoch ähnlich wie bei der Verwendung von 
zwei Strahlern mit festen Energien.) 
 
 
Abb. 8.12 Strahlengang für eine konventionellen Röntgenaufnahme. Gestrichelt: Streustrahlung 










 Konventionelle Röntgenaufnahmen (Abb. 8.12) bilden Knochen wegen ihrer gegenüber der 
Umgebung erhöhten Absorption der Röntgenstrahlung ab. Für eine quantitative Beurteilung der 
Flächendichte der Knochen sind sie jedoch schlecht geeignet. Dies liegt daran, dass die Schwärzung 
eines Films keine lineare Funktion der empfangenen Strahlendosis ist und zudem von der Filment-
wicklung abhängt. Digitale Röntgenaufnahmen vermeiden diese Fehlerquellen. Unvermeidlich ist 
jedoch, dass jeder Punkt des Films Strahlung nicht nur direkt aus der Richtung der Röntgenröhre, 
sondern gleichzeitig auch Streustrahlung aus allen anderen Volumina des durchstrahlten Körpers 
empfängt.  
 Die Verfahren DPA (dual photon absorptiometry) und DXA (dual energy x-ray absorptiomet-
ry) verwenden kollimierte - oder Röntgenstrahlung (Abb. 8.13). Ein Kollimator ist eine Vorrich-
tung (z.B. ein Bleiblock mit einer kleinen Bohrung), welche einen im Querschnitt eng begrenzten 
und nur wenig zu einem Kegel aufgeweiteten Strahl erzeugt. Die Strahlung trifft auf einen Detektor, 
vor dem ein zweiter Kollimator zur Ausblendung von Streustrahlung angeordnet ist. Strahlenquelle 
und Detektor werden gemeinsam bewegt. Zur Schwächung des Strahls tragen alle Strukturen und 
Materialien bei, die sich im Strahlengang befinden. Die Messungen werden bei jeweils zwei Ener-
gien ausgeführt, um die Schichtdicken von Knochen einerseits und von Wasser, Fett und weichem 
Gewebe andererseits getrennt zu erfassen.  
 
 
Abb. 8.13 Strahlengang der Double Energy X-Ray Absorptiometry (DXA). Die Röntgenröhre und 
der Detektor werden gemeinsam über den Körper bewegt. 
 
 Die mit DPA oder DXA gemessene Flächendichte des Knochens wird als Knochenmineral-
dichte (englisch: BMD, bone mineral density) bezeichnet und in der Einheit Gramm pro Quadrat-
zentimeter (g/cm2) angegeben. Bei der Vermessung der Lendenwirbelsäule wird das Ergebnis der 
Messung gelegentlich auch in der Einheit g/cm angegeben. Dazu wird die Flächendichte mit der 
Breite der Wirbel multipliziert; das Ergebnis beschreibt die pro cm in cranio-caudaler Richtung 
über der Breite der Wirbel vorhandene Menge von Knochenmaterial. Als Knochenmineralgehalt 
(englisch: BMC, bone mineral content) wird die Menge Knochenmaterial (Gramm) eines ganzen 
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und der Höhe des Organs multipliziert. Ist das Volumen (cm3) eines Organs bekannt, lässt sich für 
das Organ eine (mittlere) Knochendichte (englisch: volumetric bone mineral density) als Quotient 
von Knochenmineralgehalt und Volumen (g/cm3) angeben. (Die Bezeichnungen BMD für Flächen-, 
Linien- oder Volumendichte sowie BMC für den Gesamtgehalt werden in der Literatur leider nicht 
einheitlich benutzt.) 
 Die Computertomografie CT (Abb. 8.14) erstellt aus den Messdaten der Durchstrahlung eines 
Körpers aus einer Vielzahl unterschiedlicher Richtungen rechnerisch ein Modell der räumlichen 
Dichteverteilung. Da man es bei Anwendungen auf den Menschen mit Materialien zu tun hat, die 
sich in Bezug auf die Absorption von Röntgenstrahlung stark unterscheiden (Knochen, weiches 
Gewebe, umgebender Luftraum), wird die in jedem Volumenelement berechnete Dichte nicht abso-
lut, sondern in Hounsfield-Einheiten angegeben 
 
(8.9) wH 1000 (( / ) 1,0)      
 
In dieser Formel bezeichnen  die berechnete Dichte (g/cm3) des Materials und w die Dichte von 
Wasser. Nach dieser Formel hat ein mit Wasser gefülltes Volumen in Hounsfield Einheiten stets die 
Dichte Null. Ein mit Fett gefülltes Volumen hat, weil die Dichte  von Fett geringer ist als die von 
Wasser, in Hounsfield Einheiten eine negative Dichte. Ein mit Knochen gefülltes Volumen hat, 




Abb. 8.14 Strahlengang der Computertomografie (CT, QCT). Die Röntgenröhre und die Detektoren 
werden gemeinsam so bewegt, so dass jedes Volumenelement des Körpers mehrfach aus mehreren 
Richtungen durchstrahlt wird. 
 
 Um die Hounsfield-Einheiten in Dichtewerte von Knochen umzurechnen, werden zusammen 
mit den zu untersuchenden Objekten Eichkörper in den Strahlengang gebracht. Nach dem Vor-
schlag von Genant und Mitarbeitern (1985) sind dies Eichkörper mit unterschiedlicher Dichte von 
gemeinsame Drehung











K2HPO4. Das Absorptionsverhalten von K2HPO4 ist dem Absorptionsverhalten des mineralischen 
Anteils des Knochens sehr ähnlich. Die gemessenen Hounsfield-Einheiten der Eichkörper werden 
dazu verwandt, die Hounsfield-Einheiten des untersuchten Objekts in entsprechende Dichtewerte 
von K2HPO4 in der Einheit mg/cm3 umzurechnen. Dieses Verfahren wird als quantitative Compu-
tertomographie QCT bezeichnet. Während die auf unterschiedlichen Computertomografen gemes-
senen Hounsfield-Einheiten nicht exakt vergleichbar sind, da sie von unbeabsichtigten Nullpunkt-
verschiebungen und Änderungen der Röhrenspannungen beeinflusst werden, sind die in Einheiten 
von mg/cm3 K2HPO4 bestimmten Dichten geräteunabhängig und damit universell vergleichbar. Da 
QCT im untersuchten Volumen räumliche Dichten und nicht Flächendichten liefert, ist es im Ge-
gensatz zu DPA und DXA möglich, Dichten von Kortikalis und Spongiosa separat zu vermessen. 
 Wenn in der Computertomografie mit einer festen Spannung der Röntgenröhren gearbeitet 
wird, kann man in jedem Volumenelement nur die Dichte eines einzigen Materials bestimmen. Be-
finden sich mehrere Materialien in einem Volumenelement, beispielsweise Knochen und Fett, wer-
den die Messwerte der Dichte verfälscht. Durch Wiederholung der Messung mit unterschiedlicher 
Energie der Röntgenstrahler (englisch: DQCT, double energy quantitative computed tomography) 
könnte man wie bei DXA zwei Substanzen unterscheiden. Dieses Verfahren hat sich jedoch wegen 
der hohen Strahlenbelastung und des relativ geringen Zugewinns an diagnostischem Nutzen für 
klinische Untersuchungen nicht durchgesetzt. Für einen Vergleich von Genauigkeit und Reprodu-
zierbarkeit von QCT, DPA und DXA bei der Bestimmung von Knochendichte und Knochenmine-
raldichte siehe z.B. Mazess (1990). 
8.6 Klinische Anwendungen der Knochendichtemessung 
Klinische Anwendungen der Messung der Knochendichte sind die Prüfung des Heilungszustands 
einer Fraktur, die Verlaufskontrolle von Erkrankungen (Störungen des Knochenstoffwechsels, Os-
teoporose), die Therapiekontrolle (Auswirkung von Übungen und Medikamenten auf die Knochen-
dichte) und die in-vivo Vorhersage des Frakturrisikos. Für die Beurteilung des Heilungsstatus einer 
Fraktur reichen konventionelle Röntgenaufnahmen normalerweise aus. Wiederholte Messungen der 
Knochendichte (gleich mit welchem Verfahren) zur Verlaufs- oder Therapiekontrolle machen Sinn, 
wenn der natürliche Verlauf einer Erkrankung dokumentiert werden soll, oder wenn sich aus den 
Messergebnissen Folgerungen für die weitere Behandlung ergeben. Hingegen sind Messungen der 
Knochendichte wenig sinnvoll, wenn es beim aktuellen Kenntnisstand keine Möglichkeit gibt, hei-
lend auf die jeweilige Erkrankung einzuwirken.  
 Im Labor kann an Präparaten (in vitro) untersucht werden, welcher Zusammenhang zwischen 
der Festigkeit eines Knochens und seinen geometrischen Abmessungen (Durchmesser, Quer-
schnittsfläche, Wandstärken) sowie der Knochendichte von Spongiosa und Kortikalis besteht. Be-
stimmt man anschließend die geometrischen Parameter und die Knochendichten in vivo, lässt sich 
im individuellen Fall eine Aussage über die Festigkeit des Knochens treffen. Hierzu nachfolgend 
zwei Beispiele: Lotz und Mitarbeiter (1990) sowie Hayes und Mitarbeiter (1991) untersuchten den 
Zusammenhang zwischen der mit QCT gemessenen Knochendichte der Spongiosa im Ansatz des 
Schenkelhalses und der Bruchfestigkeit menschlicher Femora. Der Frakturversuch war als Simulati 
on eines Sturzes auf die Seite ausgelegt, der von diesen Autoren als primäre Ursache der Fraktur 
des Schenkelhalses angesehen wurde. Abb. 8.15 zeigt den Zusammenhang zwischen Knochendichte 
und Festigkeit der untersuchten Präparate zusammen mit der Regressionsgeraden, die den im statis-
tischen Mittel bestehenden Zusammenhang charakterisiert. Man erkennt in Abbildung 8.15, dass 





die Festigkeit des Femur annähernd linear mit der Knochendichte ansteigt. Bei Knochendichten von 
weniger als 100 mg/ml K2HPO4 nimmt die Festigkeit nur noch geringe Werte an. Zwischen dem 
Knochenmineralgehalt des proximalen Femur und seiner Festigkeit, gemessen in einer Anordnung, 
die die Belastung im aufrechten Stand simuliert, besteht ebenfalls eine enge Korrelation (Lochmül-
ler u. Mitarb. 2000). Ebbesen und Mitarbeiter (1999) untersuchten an Präparaten von Lendenwir-
belkörpern (zentraler Anteil, Endplatten abgetrennt) die Kompressionsfestigkeit in Abhängigkeit on 
der Knochenmineraldichte. Die Messungen zeigten (Abb. 8.16), dass die Festigkeit mit zunehmen-
der Knochenmineraldichte annähernd linear anstieg. Es bestand praktisch kein Unterschied zwi-
schen den Wirbelkörpern männlicher und weiblicher Personen. 
 
 
Abb. 8.15  Kompressionsfestigkeit des proximalen Femur in Abhängigkeit von der Knochendichte. 
Nach: Hayes u. Mitarb. 1991 
 
 
Abb. 8.16  Kompressionsfestigkeit der zentralen Schicht von Lendenwirbelkörpern in Abhängigkeit 
von der Knochenmineraldichte. Nach: Ebbesen u. Mitarb. 1999 
 
 Sowohl im Fall der Fraktur des Schenkelhalses wie auch im Fall der Kompressionsfraktur von 
Wirbelkörpern weist die Streuung der Messwerte um die jeweiligen Regressionsgeraden darauf hin, 
dass die Festigkeit außer durch die Knochendichte noch durch weitere Parameter (wenn auch in 
geringerem Maße) beeinflusst wird. Die Materialeigenschaften der Knochen könnten individuelle 















































Unterschiede aufweisen, die durch eine Dichtemessung nicht erfasst werden. Unterschiede der indi-
viduellen Architektur von Kortikalis und Spongiosa können sich ebenfalls auf die Festigkeit aus-
wirken. Eine individuelle Abschätzung der Frakturgefährdung ergibt sich aus dem Vergleich von 
in-vivo Belastung und vorhergesagter Knochenfestigkeit. 
8.7 Anpassung von Knochen an die mechanischen Anforderungen 
Die Form der Knochen ist genetisch festgelegt. Daher können Anthropologen aus Knochen oder 
Knochenfragmenten von Tier oder Mensch die Herkunft bestimmen. Auffällige, individuelle Unter-
schiede der Architektur von Kortikalis und Spongiosa haben jedoch seit langem Anlass gegeben zu 
vermuten, dass Knochen keine unveränderlichen Strukturen sind, sondern sich innerhalb des gene-
tisch festgelegten Rahmens an mechanische Anforderungen anpassen können. Wolff (1892) postu-
lierte, dass die Architektur von Kortikalis und Spongiosa einem mathematischen Gesetz folge. An-
geregt zu dieser These wurde Wolff durch die Ähnlichkeit der Ausrichtung der Spongiosabälkchen 
im proximalen Femur mit dem Verlauf der Hauptspannungstrajektorien, die ein zeitgenössischer 
Ingenieur in formgleichen, aus homogenem Material bestehenden Körpern konstruiert hatte. Roux 
(1881) vertrat die These, dass die Anpassung der Knochen auf einen selbst regulierenden Mecha-
nismus zurückzuführen sei. Beide Hypothesen vermengten sich in der Folgezeit zum oft zitierten 
„Wolff’schen Gesetz“ (Roesler (1987).  
 
 
Abb.8.17  Kompressionsbelastung des Schenkelhalses durch die Hüftgelenksbelastung H;  Kom-
pressionsbelastung des Femurschafts durch die Summe aus H und der Kraft der Abduktoren F. 
 
Das Wolff’sche Gesetz ist kein Gesetz wie beispielsweise die Kepler’schen Gesetze; aus ihm lassen 
sich keine konkreten Folgerungen ableiten. Die Erwähnung des Wolff’schen Gesetzes in der Litera-
tur steht für die Hypothese, dass veränderte mechanische Anforderungen Veränderungen der Kno-
chenstruktur nach sich ziehen, oder umgekehrt, dass eine veränderte Knochenstruktur Rückschlüsse 
auf eine veränderte mechanische Beanspruchung zulässt. Nachfolgend werden beispielhaft Befunde 
besprochen, die als Beleg für eine Anpassung der Knochen an mechanische Anforderungen inter-
pretiert werden können. Übrigens: In Bezug auf Anpassung an mechanische Beanspruchung bilden 












 Anpassung von Form und Architektur. Knochenmaterial ist druckspannungsfest aber nur ge-
ring zugspannungsfest. Um Frakturen zu vermeiden, sollten folglich Knochen nur gering auf Bie-
gung beansprucht werden. Abbildung 8.17 zeigt die in der Standphase beim langsamen Gang auf 
den proximalen Femur wirkende Hüftgelenksbelastung H und die Kraft der Abduktoren F. Die 
Richtung von H ist annähernd gleich der Richtung des Schenkelhalses. Distal vom Trochanter ma-
jor wirkt auf den Femurschaft die Summe von H und F; diese Kraft verläuft annähernd in Richtung 
des Femurschafts. Schlussfolgerung: Die Form des proximalen Femur ist insgesamt so gestaltet, 
dass Schenkelhals und Femurschaft im Wesentlichen auf Kompression und nur gering auf Biegung 
beansprucht werden.   
 Hätte ein Röhrenknochen einen rechteckigen Querschnitt (Abb. 8.18), würde sich bei Kom-
pressionsbelastung durch die Kraft F die Längswand wegen der Ausdehnung der Spongiosa und des 
Knochenmarks nach außen auswölben. Zugspannungen an der konvexen Außenfläche der Kortika-
lis wären die Folge. Besitzt der Knochen jedoch von vornherein eine Form mit nach innen gewölb-
ter Längswand, können sich das durch die Kompressionskraft F erzeugte Biegemoment (das die 
Wand weiter nach innen biegen würde) und das durch den Druck in Knocheninneren erzeugte Bie-
gemoment (das die Wand nach außen biegen würde) kompensieren. Die Verformung der Wand 
bleibt minimal. Mit diesem Argument (Frost 1973) lässt sich die taillierte Form der Knochen unse-
res Skeletts (Phalangen der Hand, Wirbel, Femur) anschaulich erklären. 
 
 
Abb. 8.18  Modell zur Erklärung der taillierten Knochenform. Bei Krümmung nach innen kompen-
sieren sich die Biegemomente auf die Wand, die durch den Druck im Inneren und durch die Belas-
tung F ausgeübt werden. Nach: Frost 1973 
 
 An Schnitten von Knochen lassen sich Vorzugsrichtungen der Trabekel von gelenknaher 
Spongiosa mit bloßem Auge erkennen. Die Trabekel sind vorzugsweise senkrecht zur Kortikalis 
unterhalb des Gelenkknorpels ausgerichtet. In einer zweiten, um 90° gedrehten Vorzugsrichtung 
finden sich Trabekel, die die Bälkchen untereinander verbinden. Die mechanische Interpretation: 
Die senkrecht zur Gelenkfläche gerichteten Trabekel werden auf Kompression und nicht auf Bie-
gung beansprucht. Die seitlichen Abstützungen der Trabekel untereinander vermindern im Effekt 
die Länge der Trabekel und erhöhen damit die Biegefestigkeit. Pauwels (1973) beobachtete die 
Ausrichtung der Spongiosa im Hüftkopf vor und nach einer Varisationsosteotomie (Abb. 8.19). 
Durch die Osteotomie änderte sich die Richtung der Hüftgelenksbelastung H; die Ausrichtung der 
Trabekel folgte der geänderten Richtung der Belastung. 
 Einfluss verminderter oder erhöhter körperlicher Aktivität. Die Masse der Knochen (gesamter 
Knochenmineralgehalt des Körpers) und die Masse der Muskeln (Weichteilmasse abzüglich Kör-
perfett) sind in allen Lebensaltern korreliert (Ferretti u. Mitarb. 1998). Rauch und Mitarbeiter 
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(2004) zeigten, dass in der Pubertät der Zuwachs an Knochenmineral und Muskelmasse parallel 
verlaufen. Diese Beobachtungen sind mit der These verträglich, dass der Mineralgehalt und damit 
die Festigkeit der Knochen durch ihre Belastung reguliert werden. Allerdings kann es auch möglich 
sein, dass beide Prozesse, Zuwachs an Knochenmineral und Muskelmasse, genetisch gesteuert pa-




Abb. 8.19  Beobachtete Änderung der Ausrichtung der Spongiosa im Schenkelhals (a) vor und (b) 
10 Jahre nach Ausführung einer Varisationsosteotomie. Nach: Pauwels 1973. 
 
 
Abb. 8.20  Knochendichte im Os calcis während (geschlossene Symbole) und nach (offene Symbole) 
30 bis 36 Wochen Bettruhe. Nach: Donaldson u. Mitarb. 1970 
 
 Schon lange ist aus klinischer Erfahrung bekannt, dass die Knochendichte von Personen, die 
längere Zeit bettlägerig sind, abnimmt. Abbildung 8.20 zeigt das Ergebnis der Dichtemessung des 
Knochenminerals im Os calcis von 3 gesunden, jungen Männern während 30 bis 36 Wochen Bett-
lägerigkeit und der anschließenden Erholungsphase. Seit dem Beginn der bemannten Raumfahrt 
wird der Verlust an Knochenmineral dokumentiert, den Astronauten im Zustand der Schwerelosig-








































die zwischen 126 und 438 Tagen im All waren (LeBlanc u. Mitarb. 2000 nach Cavanagh u. Mitarb. 
2005). An Bord waren körperliche Übungen ausgeführt worden; ein Verlust an Knochendichte 
konnte damit jedoch nicht vollständig verhindert werden. Zum Vergleich wurde die Abnahme der 
Knochendichte eines Kollektivs bei Bettruhe vermessen.  
 
 
Abb. 8.21  Abnahme der Knochenmineraldichte bei Raumfahrt im Vergleich zu Bettruhe. Nach: 
Cavanagh u. Mitarb. 2005 
 
 Umgekehrt geht eine erhöhte körperliche Aktivität mit einer Zunahme des Knochenminerals 
einher. Hierzu Beispiele aus dem Sport:  Nilsson und Mitarbeiter (1971) untersuchten die Kno-
chenmineraldichte im distalen Femur von 4 Kollektiven: Spitzensportler, Leistungssportler, körper-
lich aktive sowie körperlich inaktive Personen (Tab. 8.3). Die Sportarten umfassten Gewichtheben, 
Hammerwerfen, Laufen, Fußball und Schwimmen.  
 
 n Knochenmineraldichte 
[g/cm3] 
Spitzensportler 9 0,252 (0,049) 
Leistungssportler 55 0,236 (0,049) 
Kontrollpersonen, aktiv 24 0,213 (0,031) 
Kontrollpersonen, inaktiv 15 0,168 (0,037) 
  
Tab. 8.3 Knochenmineraldichte im distalen Femur. Zahlen in Klammern gleich 1 SD. Mittleres Al-
ter der Kohorten 22,5 Jahre. (Nilsson und Mitarbeiter 1971) 
 
 Jones und Mitarbeiter (1977) untersuchten die Dicke der Kortikalis des Humerus des Spiel-
arms und des nicht dominanten Arms von Berufs-Tennisspielern (Tab. 8.4). Die Schichtdicke der 
Kortikalis des Spielarms war deutlich höher als auf der Kontrollseite. Zusätzlich war der äußere 
Durchmesser des Humerus auf der Seite des Spielarms sowohl dorso-ventral wie auch medio-lateral 
etwa 10% höher war als auf der Kontrollseite.  
 Granhed und Mitarbeiter (1987) untersuchten die Knochenmineraldichte im Wirbelkörper L3 
von Gewichthebern in Abhängigkeit von der Trainingsintensität (Abb. 8.22). Die Dichte stieg mit 
steigender Intensität des Trainings, d. h. mit steigender, jährlich übungshalber gehobener Masse, 
stark an. Die Knochenmineraldichte von altersgleichen Personen, die keinen Sport betreiben, liegt 
im Bereich von 2 - 5 g/cm (Hansson und Mitarbeiter 1980). Jämsä und Mitarbeiter (2006) beobach-



















lastung. Als Maß der Belastung wurden die Messwerte eines am Körper angebrachten Beschleuni-
gungsmessers verwandt. Insgesamt lässt sich feststellen (Suominen 1993), Guadalupe-Grau u. Mit-
arb.2009), dass körperliche Übungen, die mit hohen oder stoßartig wirkenden Kräften einhergehen, 
Erhöhungen der Knochendichte bewirken. Sportarten wie Radfahren, Schwimmen, Laufen oder 
Gehen bewirken demgegenüber nur geringe Erhöhungen oder sogar Abnahmen der Knochendich-
ten. 
 




anterior 44 m 0,76 (0,09) 0,55 (0,06) 
23 f 0,61 (0,07) 0,49 (0,07) 
posterior 43 m 0,71 (0,10) 0,51 (0,07) 
22 f 0,58 (0,08) 0,46 (0,06) 
 
Tab. 8.4  Dicke der Kortikalis des Humerus von Tennisspielern, gemessen 11 cm proximal vom El-
lenbogengelenk. Zahlen in Klammern gleich 1 SD. (Jones und Mitarbeiter 1977). 
 
Abb. 8.22  Knochenmineraldichte in der Lendenwirbelsäule von Gewichthebern in Abhängigkeit 
von der Übungsintensität. Nach Hansson u. Mitarb. 1980 
 
 Nach Absetzen einer Sportart wird ein Rückgang der Knochendichte beobachtet. Karlsson 
und Mitarbeiter (1995) dokumentierten die Knochenmineraldichte des gesamten Körpers von Ex-
Gewichthebern und Kontrollpersonen im Altersbereich von 50 bis 80 Jahren (Abb. 8.23). Während 
im Alter von 50 Jahren die Mineraldichte der Ex-Sportler noch höher war als diejenige von Kon-
trollpersonen, oberhalb eines Alters von 65 Jahren bestand kein Unterschied mehr zwischen beiden 
Kollektiven. Granhed (1988) untersuchte die Knochenmineraldichte des Wirbels L3 von Ringern 
und Gewichthebern (Abb. 8.24). Während bei jungen Personen (12 – 20 Jahre) die Mineraldichte 






































nähernd konstant. Nach Absetzen des Hochleistungssports oberhalb eines Alters von 40 Jahren be-




Abb.8.23  Knochenmineraldichte im Skelett von ehemaligen Gewichthebern und Kontrollpersonen 
in Abhängigkeit vom Lebensalter. Nach Karlsson u. Mitarb. 1995 
 
Abb. 8.24  Abhängigkeit der Knochenmineraldichte im Wirbel L3 bei Ringern und Gewichthebern. 
Kreise: Sportler im Alter von 13 bis 20 Jahren; Quadrate: Sportler während der Hochleistungspha-
se im Alter von 20 bis 40 Jahren; Dreiecke: Ex-Sportler; jeweils mit den Regressionsgeraden. Ge-
strichelte Gerade: Normalwert der Knochenmineraldichte im Alter zwischen 40 und 70 Jahren. 
Nach: Granhed 1988 
 
 Alternativ zu sportlicher Betätigung wird diskutiert, ob durch Ganzkörpervibration eine Er-
höhung der Knochendichte erreicht werden kann. Der Vorschlag ist attraktiv, weil das Stehen auf 
einer vibrierenden Plattform keine „eigene Anstrengung“ erfordert, und weil bei Frequenzen der 
Vibration zwischen 10 und 30 Hz in kurzen Zeitintervallen eine große Zahl von Belastungszyklen 
erfolgen kann. Ganzkörpervibration ist jedoch risikobehaftet, da im Körper Resonanzen angeregt 
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werden können. Im Fall einer Resonanz ist die Amplitude der im Körper angeregten Schwingung 
erheblich größer als die Schwingungsamplitude der anregenden Plattform. Beispielsweise liegt die 
Resonanzfrequenz der Lendenwirbelsäule bei etwa 10 Hz. Es bleibt zu zeigen, dass auch im Fall 
einer Resonanz keine Schäden an Knochen oder weichem Gewebe erfolgen. Führt die Vibrations-
plattform eine sinusförmige Schwingung mit der Amplitude A und der Frequenz  aus 
 
(8.10) x(t) A sin(2 t)    
 
so ist die Beschleunigung a(t) der Plattform (mathematisch: die zweite Ableitung nach der Zeit) 
gegeben  durch 
 
(8.11) 2 2a(t) 4 A sin(2 t)        
 
Probleme bei der Vibrationsexposition können sich ergeben, wenn die Beschleunigung der Platt-
form höher als die Erdbeschleunigung g wird. Bei Abwärtsbewegung der Plattform löst sich dann 
die Plattform vom Körper (die Plattform bewegt sich schneller nach unten als der Körper fällt). Bei 
der folgenden Aufwärtsbewegung stößt die Plattform auf den fallenden Körper und beim „Aufprall“ 
können sehr hohe Werte der Belastung resultieren.  
 
 
Abb. 8.25 Knochendichte im Wirbel L3 nach langjähriger Ganzkörpervibrations-Exposition im 
Vergleich zu Normwerten (Rechtecke). n=14, mittlere Expositionsdauer 19,9 Jahre. Nach Drerup u. 
Mitarb. 1999 
 
 Ob Ganzkörpervibration eine nachhaltige Erhöhung der Knochendichte bewirken kann, bleibt 
nachzuweisen. Drerup und Mitarbeiter (1994) bestimmten die Knochendichte im zentralen Volu-
men des Wirbels L3 von 14 Personen, die im Mittel 19,9 Jahre am Arbeitsplatz einer Gangkörper-
vibration ausgesetzt waren. Es handelte sich um Fahrer von Erdbewegungsmaschinen in einem Ta-
gebau. Ihre Wirbelsäule war Vibrationen im Frequenzbereich von 1 bis 15 Hz und zusätzlich Stoß-
belastungen ausgesetzt. Abbildung 8.25 zeigt die Messwerte der Knochendichte als Funktion des 
Alters. Die altersentsprechenden Normwerte der Knochendichte (Felsenberg u. Mitarb. 1988) sind 
zusätzlich in Abbildung 8.25 eingetragen. In diesem Kollektiv war keine Abweichung der Kno-

























 Mechanische Steuersignale des Knochenumbaus. Der Umbau von Knochen kann nur durch 
Abtragung und Anlagerung von Material an seinen Oberflächen erfolgen. Dies wird durch die Zell-
populationen der Osteoklasten und Osteoblasten ausgeführt. Welche mechanischen Signale diese 
Zellen steuern, so dass der Umbau in der beobachteten, biomechanisch als vorteilhaft angesehenen 
Weise erfolgt, ist hingegen unklar. Einige früher dazu geäußerte Vermutungen können inzwischen 
als widerlegt gelten. Druck-, Zug- oder Scherspannung alleine kommen nicht in Frage, da die Be-
schreibung des Spannungszustandes in einem Volumenelement einer Struktur von der Ausrichtung 
des Koordinatensystems abhängt. So gibt es für jedes Volumenelement eine Ausrichtung des Koor-
dinatensystems in der auf den Oberflächen des Elements nur Druck- oder Zugspannungen herr-
schen. Die so genannten Hauptspannungstrajektorien beschreiben diese Ausrichtung innerhalb des 
Volumens der unter mechanischer Spannung stehenden Struktur. Für jedes Volumenelement gibt es 
eine zweite Ausrichtung des Koordinatensystems, in der auf den Oberflächen des Elements nur 
Scherspannungen herrschen. Die Wahl der Ausrichtung des Koordinatensystems, in welcher der 
Spannungszustand betrachtet werden kann, ist jedoch beliebig. Der Umbau des Knochens kann da-
her nicht von einer einzelnen Spannung abhängen. Der Verlauf der Hauptspannungstrajektorien, die 
Wolff inspiriert haben, kommt als Steuerungs-Signal ebenfalls nicht in Frage. Im Gegensatz zu ei-
ner kontinuierlich mit Material gefüllten Struktur existieren in einer diskontinuierlichen Struktur 
wie einem Knochen gar keine Hauptspannungstrajektorien. Die Ausrichtung der Trabekel in einem 
Knochen, wie Wolff sie sah, und der Verlauf der Hauptspannungstrajektorien in einer geometrisch 
ähnlichen, kontinuierlichen Struktur muss als zufällig angesehen werden (Huiskes 2000).  
 Mögliche Kandidaten für die Steuerung des Knochenumbaus sind die lokaleVerformung 
(strain), die räumliche Änderung der Verformung (strain gradient), die zeitliche Änderung der Ver-
formung (strain rate), die lokale Verformungsenergie (strain energy density) und Flüssigkeitsver-
schiebungen (fluid flow) in den die Osteozyten verbindenden Kanälen (Cowin 1993). Wenn Ver-
formung das relevante Steuersignal ist, legen Beobachtungen am Menschen und im Tierversuch 
nahe, dass ein Schwellenwert der Verformung existiert, unterhalb dessen keine Aktivität der Kno-
chenzellen besteht. Offenbar können jedoch auch sehr kleine mechanische Signale Anpassungsre-
aktionen des Knochens auslösen (Rubin u. Mitarb. 2001, Judex u. Mitarb. 2010). Im Tierversuch 
scheint zusätzlich eine Rolle zu spielen, ob eine aufgebrachte Belastung ein normales, physiologi-
sches Verformungsmuster bewirkt, oder ob dieses Muster für den Knochen „ungewohnt“ ist 
(Lanyon 1987). Daneben wird diskutiert, welche Rolle Mikrofrakturen der Spongiosa spielen, deren 
häufiges Vorkommen in der Spongiosa der Wirbelkörper und im Bereich des Hüftgelenks von einer 
Reihe von Untersuchern nachgewiesen wurde. Solche Frakturen können als pathologisch angesehen 
werden, da sie eine in Bezug auf die mechanische Beanspruchung zu geringe Festigkeit der Kno-
chen signalisieren. Andererseits ist es möglich, dass diese Frakturen Teil eines physiologischen 
Prozesses sind, in dessen Verlauf spröder, alter Knochen durch neuen, den mechanischen Anforde-
rungen besser angepassten Knochen ersetzt wird. Die Begradigung des Knochens mit einer zu-
nächst ungünstig verheilten Fraktur oder die Ausrichtung von Knochenbälkchen zur Minimierung 
ihrer Biegebeanspruchung erfordert den Abbau von Knochenmaterial an der konvexen und den An-
bau an konkaven Oberflächen. Wie jedoch die lokal wirkenden, Knochen ab- und aufbauenden Zel-
len eine globale konvexe oder konkave Knochenform erkennen sollten und zur Steuerung ihrer Ak-
tivität nutzen könnten, ist unklar. Neben einer direkten Stimulierung des Knochens durch mechani-
sche Signale ist es möglich, dass die äußere Belastung zunächst die Muskelkräfte stimuliert, welche 
wiederum den Knochen zum Umbau anregen. Alternativ ist es möglich, dass zunächst die Muskeln 





so gekräftigt werden, dass in der nachfolgenden Zeit das Skelett im Mittel höher belasten. Die Pro-
zesse, die zwischen einem mechanischen Stimulus (welcher Art auch immer, direkt oder indirekt 
wirkend) und der letztendlich bewirkten Aktivität der Osteoblasten und Osteoklasten liegen, sind 
derzeit nicht bekannt. 
8.8 Aufbau und mechanische Eigenschaften von Knorpel 
Knorpel besteht aus Zellen, Chondroblasten und Chondrozyten, die die Extrazellulärmatrix produ-
zieren. Die Extrazellulärmatrix besteht aus Kollagenfasern, Proteoglykanen und weiteren organi-
schen Verbindungen sowie aus Wasser. Anatomisch unterscheidet man drei Varianten von Knorpel: 
hyaliner Knorpel, Faserknorpel und elastischer Knorpel (Tillmann u. Mitarb. 2003). Hyaliner 
Knorpel bedeckt die Gelenkflächen; Faserknorpel bildet Bandscheiben und Menisci der Gelenke; 
aus elastischem Knorpel bestehen die Ohrmuscheln und der Kehldeckel. Die verschiedenen Knor-
pelarten unterscheiden sich in der Dichte der Zellen, im Anteil und in der Ausrichtung der Kol-
lagenfasern und im Fall des elastischen Knorpels durch einen zusätzlichen Gehalt an elastischem 
Material. 
 Abbildung 8.26 illustriert die Struktur des die Gelenkflächen bedeckenden hyalinen Knorpels. 
Die in einer tiefen Zone oberhalb des subchondralen spongiösen Knochens verankerten Kollagenfa-




Abb. 8.26  Verlauf (schematisch) der Kollagenfasern des hyalinen Knorpels. Nach: Martin u. Mit-
arb. 1998 
 
Knorpeloberfläche wechselt die Orientierung; die Fasern verlaufen jetzt vorwiegend tangential zur 
Oberfläche. Durch ihre tangentiale Ausrichtung können die Kollagenfasern durch Reibung der Ge-
lenkflächen entstandene Scherkräfte aufnehmen. Hyaliner Knorpel besteht zu etwa 30% aus Kol-
lagen und Proteoglykanen und zu 70% aus Wasser. Das Wasser ist nicht frei sondern durch elektro-
chemische Kräfte an die hydrophilen Proteoglykane gebunden. Hyaliner Knorpel enthält keine 
Blutgefäße oder Nervenfasern. Kurzzeitig wirkender Druck auf eine Knorpeloberfläche wird als 
hydrostatischer Druck zum unterliegenden Knochen weitergeleitet. Bei längerer Druckbeanspru-
chung setzt Flüssigkeitstransport ein, und die Verformung wird merklich größer. 
 Abbildung 8.27 illustriert das viskoelastische Verhalten von hyalinem Knorpel durch Span-
nungs-Dehnungs Kurven explantierter Knorpelproben bei unterschiedlicher Anstiegszeit der aufge-
brachten Druckbeanspruchung. Es besteht eine gewisse Analogie zwischen dem mechanischen 
Verhalten von Knorpel und dem Verhalten eines faserverstärkten technischen Kunststoffes oder 
Gelenkoberfläche
Subchondraler Knochen





Gels. In solchen Materialien sind zugfeste Fasern in eine praktisch inkompressible Grundsubstanz 




Abb. 8.27 Spannungs-Dehnungs Kurven von Knorpelproben bei unterschiedlichem zeitlichem An-
stieg der Belastung. Schematisch nach: Milentijevic u. Mitarb. 2005 
 
 Die Verformung des hyalinen Knorpels stellt sicher, dass sich zwischen primär inkongruenten 
Gelenkpartnern bei Belastung ein flächenförmiger Kontakt ausbildet. Als Beispiel zeigt Abb. 8.28 
die auf Druck beanspruchte Fläche der Patella in Abhängigkeit vom Beugewinkel des Kniegelenks. 
Auch bei Belastungen in der Höhe eines Mehrfachen des Körpergewichts wird immer nur ein 
Bruchteil der Gelenkfläche auf Druck beansprucht; dieser Flächenanteil verschiebt sich mit dem 
Beugewinkel des Kniegelenks. Bei Bewegung durchlaufen die Knorpelareale kurzzeitige Phasen 
der Be- und Entlastung. Bei Druckbeanspruchung eines Gelenks setzt im Knorpel ein Flüssigkeits-
transport in Richtung des Randes der auf Druck beanspruchten Zone ein, da der subchondrale Kno-
chen praktisch undurchlässig ist (Wong u. Mitarb. 2003). Am Rand der belasteten Fläche wölbt sich 
die Knorpelschicht und ein Flüssigkeit kann dort an der Oberfläche aus dem Knorpel austreten. 
Diese Flüssigkeit trägt zur Aufrechterhaltung der geringen Reibung zwischen den Gelenkoberflä-
chen bei. Umgekehrt führt Druckentlastung zu Flüssigkeitsaufnahme und Wiederherstellung der 
ursprünglichen Schichtdicke des Knorpels.  
 
 
Abb. 8.28 Kontaktflächen zwischen Patella und Femur in Abhängigkeit vom Beugewinkel des Knie-
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 Technische Verbesserungen der Magnetresonanztomografie (MR) ermöglichen seit wenigen 
Jahren, Dicke, Volumen und Oberflächen von Knorpel in vivo mit einer Genauigkeit im Bereich 
von 5 bis 10% zu messen (Eckstein u. Mitarb. 2006). Nach dynamischer Belastung (Gehen, Laufen 
Hocken) wurden Abnahmen der Schichtdicke des retropatellaren Knorpels im Bereich von 3 – 5% 
beobachtet (Eckstein u. Mitarb. 2005, Abb. 8.29). Dabei ergaben sich keine Unterschiede zwischen 
 
 
Abb. 8.29 Abnahme der Schichtdicke des retropatellaren Knorpels nach 30 tiefen Kniebeugen, 20 s 
Hocken, 5 min Gehen, 200 m Laufen, 54 Stufen herauf- und herabgehen und 10 min Radfahren. 
Nach: Eckstein u. Mitarb. 2005  
 
Sportlern und Nicht-Sportlern. Nach 50 Kniebeugen konnten Eckstein und Mitarbeiter (2006) eine 
Abnahme der Knorpeldicke der Patella um 6% beobachten. Führten die gleichen Personen 100 
Kniebeugen aus, ergab sich keine weitere Abnahme der Knorpeldicke. Neunzig Minuten im An-
schluss an die Übung war die ursprüngliche Knorpeldicke wieder erreicht. Insgesamt bleibt die De-
formation der Knorpelschicht von Hüfte oder Knie bei kurzzeitiger Druckbeanspruchung (beim 
Gehen oder Laufen) gering. Aus diesem Grund und wegen der geringen Schichtdicke im Bereich 
von 1,5 bis 2,5 mm kann Knorpel keine merkliche Dämpfung von Spitzenwerten der Gelenkbelas-
tung bewirken. 
8.9 Reibungseigenschaften von Knorpel 
Die Reibung zwischen Gelenkpartnern ist in gesunden Gelenken außerordentlich gering; Gelenke 
setzen einer passiven Bewegung praktisch keinen Widerstand entgegen. Für den „gefühlten“ Wi-
derstand gegenüber passiver Bewegung ist die Dehnung der Gewebe in der Umgebung eines Ge-
lenks ursächlich.  Widerstand gegenüber passiver Bewegung kann jedoch merklich werden, wenn 
aufgrund einer schweren Arthrose die Gelenkflächen rau werden oder aufgrund einer Fraktur eine 
irreguläre Form annehmen. Mechanisch betrachtet verschiebt sich bei einem schwergängigen Ge-
lenk der Drehpunkt effektiv zum Rand des Gelenks. Es ergibt sich eine Tendenz, einen Gelenk-
partner aus dem Gelenk „herauszuhebeln“. 
 In der Technik unterscheidet man unterschiedliche Mechanismen der Reibung. Festkörperrei-
bung liegt vor, wenn die Materialunebenheiten der beiden Oberflächen in direktem Kontakt mitei-
nander sind. So genannte Mischreibung (englisch: boundary lubrication) liegt vor, wenn die Grenz-
flächen von einem Schmiermittel benetzt sind, so dass der Kontakt in Ruhe teilweise über die Mate-














































erfolgt. Werden die Oberflächen gegeneinander bewegt, kann sich ein Film aus Schmiermittel so 
ausbilden, dass beide Materialoberflächen völlig voneinander getrennt werden (englisch: fluid film 
lubrication). Sind die Gelenkpartner nicht kongruent, bewirkt die Haftung des Schmiermittels an 
den Materialoberflächen, dass das Schmiermittel bei Bewegung effektiv in den Kontaktspalt ge-
presst wird. Dieser Mechanismus wird als hydrodynamische Schmierung bezeichnet. Alle genann-
ten Effekte tragen zum Reibungsverhalten menschlicher Gelenke bei. Die Stärke des Flüssigkeits-
films auf Knorpeloberflächen liegt in der Größenordnung von 0,5 . Die Viskosität der Gelenkflüs-
sigkeit unterstützt die Ausbildung der hydrodynamischen Schmierung. Der Gleitreibungskoeffizient 
von Knorpel auf Knorpel ist in gesunden Gelenken geringer als 0,02. 
8.10  Anpassung und mechanisch bedingte Schädigung des Knorpels 
Im Gegensatz zu Knochen ist über eine Anpassung von hyalinem Knorpel an seine mechanischen 
Anforderungen wenig bekannt. Eckstein und Mitarbeiter (2002) fanden in Bezug auf die Knorpel-
dicke des Kniegelenks keine Unterschiede zwischen Triathleten mit hohem Trainingspensum und 
nicht Sport treibenden Personen. Bei einem Vergleich der Morphologie des Knorpels der Kniege-
lenke von Leistungssportlern (Gewichtheber und Sprinter) mit Kontrollpersonen, die niemals Kraft-
training ausgeführt hatten, ergaben sich für die Knorpeldicke und die Gelenkoberflächen beider 
Kohorten keine Unterschiede (Eckstein u. Mitarb. 2006). Nach Ansicht der Autoren weisen diese 
Ergebnisse darauf hin, dass individuelle Unterschiede der Knorpeldicken nicht Ausdruck der Belas-
tungs-Vorgeschichte sind. Die Autoren vermuten, dass eine belastungsbedingte Erhöhung der 
Knorpeldicke unterbleibt, weil sie keinen mechanischen Vorteil bringen würde. Weitere hypotheti-
sche Trainingseffekte wie Änderungen der Faserarchitektur oder der biochemischen Zusammenset-
zung sind bislang nicht-invasiven Methoden nicht zugänglich.  
 
 
Abb. 8.30 Änderung der Dicke der Knorpelschicht des Kniegelenks nach 7 Wochen Teilbelastung 
im Vergleich zum kontralateralen Knie. Nach: Hinterwimmer u. Mitarb. 2004 
 
 Mit zunehmendem Lebensalter nimmt die Schichtdicke des hyalinen Knorpels wegen des 
Vorrückens des subchondralen Knochens langsam ab. Zusätzlich kann die Knorpeloberfläche me-
chanischem Verschleiß unterliegen. Als Risikofaktoren für die Zerstörung des Gelenkknorpels und 
somit für die Entstehung einer Arthrose eines Gelenks werden vorangegangene Verletzungen des 
































































arb. 2006). Episoden kurzzeitiger Überbeanspruchung können die Oberfläche des Knorpels zerstö-
ren oder zu Einrissen des Gewebes führen. Beispielsweise haben Personen in körperlich belasten-
den Berufen, speziell mit häufig erforderlichen Kniebeugen, ein erhöhtes Risiko der Entstehung 
einer Arthrose des Kniegelenks. In diesen Fällen ist es möglich, dass die Schädigung des Knorpels 
durch die im Mittel höhere Druckbeanspruchung bewirkt wurde. Andererseits können auch kurzzei-
tige Spitzenwerte der Beanspruchung, die bei körperlich belastender Tätigkeit unvermeidlicher-
weise auftreten, den Knorpel geschädigt und die Arthrose ausgelöst haben. Sportler mit der Vorge-
schichte einer Gelenkverletzung haben ein größeres Risiko der Entwicklung einer Arthrose als un-
versehrt gebliebene Sportler (Kern u. Mitarb. 1988). Unterschiede in der Intensität der „normalen“ 
individuellen körperlichen Aktivität bewirken hingegen keine Unterschiede in Bezug auf das Risiko 
der Entstehung einer Arthrose des Kniegelenks (Hannan u. Mitarb. 1993).  
 Teilbelastung eines Gelenks über einen Zeitraum von wenigen Wochen kann zu einer messba-
ren Verminderung der Knorpeldicke führen. Hinterwimmer und Mitarbeiter (2004) dokumentierten 
mit Hilfe von MR die Abnahme der Knorpeldicke im Kniegelenk während  7 Wochen Teilbelastung 
wegen einer Fraktur des Sprunggelenks (Abb. 8.230). Ob derartige Veränderungen reversibel sind 
und ob Knorpel nach längeren Phasen der Teilentlastung oder Ruhigstellung einem höheren mecha-
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9    Struktur und Funktion der Skelettmuskeln 
Muskeln sind biologische Maschinen, die aus der Reaktion zwischen Bestandteilen der Nahrungs-
mittel und Sauerstoff chemische Energie in mechanische Arbeit und Wärme umwandeln. Als Stärke 
eines Muskels bezeichnet man seine Fähigkeit, Kraft zu entwickeln, um Bewegung zu erzeugen, 
abzubremsen oder zu verhindern. Kraft allein reicht jedoch für die Ausführung und Kontrolle von 
Bewegungen, für die Stabilisierung der Körperhaltung und für den Schutz vor Verletzungen nicht 
aus. Neben der Fähigkeit der Kraftentfaltung ist auch Ausdauer erforderlich. Qualitativ versteht 
man unter Ausdauer die Fähigkeit, die Kraft eine bestimmte Zeit lang aufrecht zu halten. Es gibt 
keine einheitliche Definition der Ausdauer, die alle praktisch vorkommenden Fälle umfasst; die 
Ausdauer eines Muskels hängt von der Art der Arbeit ab, die ein Muskel verrichtet.  
9.1    Anatomische Grundlage der Kraftentfaltung 
Die Skelettmuskulatur ist das größte Organ des Körpers. Die Masse der Skelettmuskulatur beträgt 
etwa 40% der Körpermasse. Die Muskulatur unterteilt sich in mehrere hundert separate Unterein-
heiten (Körpermuskeln), die jeweils spezielle Aufgaben bei der Vielzahl der im Leben vorkommen-
den Haltungen und Bewegungen haben. Jeder Muskel ist aus einer großen Zahl von Untereinheiten, 
den Muskelfasern, zusammengesetzt (Abb. 9.1). Die Muskelfasern sind parallel angeordnet und 
erstrecken sich typischerweise zwischen zwei Sehnenansätzen. Die Muskelfaser ist eine seilähnli-
che Struktur, die aus eng gepackten Untereinheiten, den Myofibrillen, besteht. Die Myofibrillen 
füllen nahezu das gesamte Volumen einer Muskelfaser aus. Die Myofibrillen gliedern sich in Sar-
komere. Die Sarkomere bilden die kleinste Baueinheit des Skelettmuskels und enthalten den kon-
traktilen Apparat, welcher die Kraftentwicklung und die aktive Verkürzung des Muskels bewirkt. 
Eine Myofibrille besteht aus Myofilamenten. Dies sind die dickeren Myosinfilamente und die dün-
neren Aktinfilamente, die zusammen das Aktomyosinsystem bilden. Die Aktinfilamente sind an 
ihren Enden an den Z-Scheiben verankert. Als Sarkomer wird der Abschnitt zwischen zwei Z-
Scheiben bezeichnet. Im entspannten Zustand eines Muskels überlappen sich im Sarkomer die Ak-
tin- und Myosinfilamente über eine gewisse Strecke.  
 Kraft entsteht aus der Wechselwirkung zwischen den Aktin- und Myosinfilamenten (Huxley 
1957, 1961, 1973, 1988). Sogenannte Querbrücken sind Strukturen, die Teile der Myosinfilamente 
sind. Diese Brücken können sich an Ankopplungsstellen der Aktinfilamente, die sich in ihrer nähe-
ren Umgebung befinden, koppeln. Die Brücken eines Myosinfilaments sind funktionell identisch 
und voneinander unabhängig. Die Wahrscheinlichkeit, sich an das Aktinfilament anzukoppeln, 
hängt von den lokalen biochemischen Umgebungsbedingungen ab. Während der Aktivität eines 
Muskels sind zu jedem Zeitpunkt einige Brücken an den Aktinfilamenten angekoppelt. Andere sind 
nicht angekoppelt oder bewegen sich gerade zu einer neuen Ankopplungsstelle, um neue Brücken 
zu bilden.  
 Nach Bildung des Kontaktes verformen sich die Brücken. Es entsteht Kraft und das dünne 
Filament (Aktin) wird entlang des dicken Filaments (Myosin) gezogen. Die Filamente gleiten anei-
nander vorbei und die Überlappung vergrößert sich; gleichzeitig verkürzt sich das Sarkomer (Abb. 
9.2). Die Theorie der Muskelkontraktion nimmt an, dass sich die Längen der Myosinfilamente nicht 
ändern und dass die Myosinfilamente folglich zur Verkürzung der Sarkomere nicht beitragen. Das 
Sarkomer ändert seine Länge nur dadurch, dass die Filmente gegeneinander gleiten. Die Längenän-









Abb. 9.1 Schema des Aufbaus eines Muskels (nach di Prampero, 1985).  
 
 Man nimmt an, dass die aktive Kraft eines Muskels ausschließlich durch die Querbrücken 
erzeugt wird. Daraus folgt, dass die aktive Muskelkraft zu jedem Zeitpunkt von der momentan vor-
handenen Zahl von Brücken abhängt, die zwischen Myosin- und Aktinfilamenten bestehen. Da die 
Sarkomere in einer Fibrille hintereinander (seriell) angeordnet sind, wirkt auf jedes Sarkomer einer 
Fibrille die gleiche Kraft. Die Kraft, die von einer Hälfte des Sarkomers, d.h. von der Z-Scheibe 
über die Aktinfilamente auf das Myosinfilament übertragen wird, muss gleich der Kraft sein, die 
vom Myosinfilament auf die Aktinfilamente der zweiten Hälfte des Sarkomers wirkt (Huijing 1983) 
































sein muss. Sind dies jeweils wenige Brücken, so ist die entfaltete Kraft klein; mit einer Zunahme 




Abb. 9.2 Schema der Abfolge der einzelnen Schritte bei Brückenbildung und Kraftentfaltung des 
Aktomyosinsystems. Ausgehend von einem Anfangszustand (1) beginnt der Zyklus mit der Ablösung 
des Myosinkopfes vom Aktin (2) und führt über die Schwenkung des Kopfes und seine Wiederanla-
gerung (3) zur Kraftstufe (4), bei der sich die Filamente relativ zueinander verschieben. 
 
 
Abb. 9.3 Schematische Darstellung der Auswirkung in Serie (hintereinander) oder parallel (neben-
einander) angeordneter Brücken in einem Sarkomer. (a) 2 Brücken in Serie; (b) 2 parallele Brü-
ckenpaare. Fcb: Kraft einer Querbrücke; Fs: Kraft des Sarkomers; L1, L2: Längenänderungen 
der beiden Hälften des Sarkomers; Ls: Längenänderung des Sarkomers. Im Fall (b) ist die Kraft 4 





















ΔLs = ΔL1 + L2
Fs = 1 · Fcb
ΔLs = ΔL1 + ΔL2









9.2 Abhängigkeit der Muskelkraft von der Länge des Muskels 
Eine Muskelfaser besteht aus parallel angeordneten Myofibrillen. In einer Muskelfaser sind Sarko-
mere folglich sowohl seriell wie auch parallel angeordnet. Die maximale Kraft einer Muskelfaser ist 
um so größer, je mehr Fibrillen parallel wirken, d.h. je größer der Querschnitt der Faser ist (Abb. 
9.4). Beobachtungen zeigen, dass die Kraft einer Muskelfaser von der momentanen Faserlänge und 
der Verkürzungsgeschwindigkeit der Faser abhängt. Diese Abhängigkeiten sind durch das Fila-
mentsystem und die parallele wie serielle Anordnung der Sarkomere in der Faser begründet (Hill 
1938, 1964, 1970; Gordon und Mitarbeiter 1966; Edman und Mitarbeiter 1987). 
 
 
Abb. 9.4 Schematische Darstellung der Auswirkung einer seriellen (a) oder parallelen (b) Anord-
nung von Sarkomeren. Fser und Fpar bezeichnen die maximal erzeugbaren Kräfte in der seriellen 
und parallelen Anordnung; Ls ist die Längenänderung eines Sarkomers; Lser und Lpar sind die 
maximal erreichbaren Längenänderungen bei serieller und paralleler Anordnung. Im Fall (a) ist 
die maximal erzeugbare Kraft halb so groß und die maximal erreichbare Längenänderung doppelt 
so groß wie im Fall (b). 
 
 Seit Ende des neunzehnten Jahrhunderts ist bekannt, dass die aktive Kraft, die ein Muskel bei 
konstanter Länge (isometrisch) entfalten kann, von der momentanen Länge des Muskels abhängt. 
Im stark verlängerten oder stark verkürzten Zustand entfaltet ein Muskel weniger Kraft als bei einer 
mittleren Länge. Die isometrische Längen-Kraft Abhängigkeit kann direkt gemessen werden, wenn 
man einen Muskel in einer Reihe vorgegebener Längen stimuliert und gleichzeitig die Muskelkraft 
misst (Abb. 9.5). Die Kraft-Längen-Kurve verbindet folglich Kraftwerte, die bei unterschiedlichen 
Muskellängen registriert werden. Der unterliegende Mechanismus wurde in den sechziger Jahren 
des vorigen Jahrhunderts erforscht. Danach kann die Kraft-Längen Abhängigkeit eines Muskels 
durch die von der Muskelfaserlänge abhängige Überlappung der Aktin- und Myosinfilamente er-

















Abb. 9.5 Abhängigkeit der maximalen tetanischen Kraft von der Sarkomerlänge. Die gestrichelte 
Kurve gibt die elastische Zugkraft an, die entsteht, wenn ein Muskel passiv über seine optimale 
Länge hinaus gedehnt wird. Die durchgezogene Kurve beschreibt die Summe aus aktiv erzeugter 
und durch elastische Dehnung bedingter Kraft. Die Finger beider Hände, die das Filamentsystem 
veranschaulichen, stellen die Überlappung der Aktin- (A) und Myosinfilamente (M) dar. Besteht 
keine Überlappung, oder sind die Finger maximal ineinandergeschoben, kann keine aktive Kraft 
entwickelt werden. In einer Zwischenstellung kann die maximale Kraft entwickelt werden. 
 
 Um mögliche Missverständnisse bei der Interpretation der Kraft-Längen-Kurve eines Muskels 
zu vermeiden, soll darauf hingewiesen werden, dass der in Abb. 9.5 illustrierte Zusammenhang nur 
für isometrische, d.h. ohne Längenänderung erfolgende Kontraktionen gültig ist. Man darf nicht 
versuchen, aus dieser Kurve die Kraft abzuleiten, die ein sich verkürzender Muskel ausüben kann. 
Die Muskelkraft im Verlauf der Verkürzung hängt, wie unten ausgeführt wird, zusätzlich von der 
Geschwindigkeit der Verkürzung ab. 
 Absteigender Ast der Kraft-Längen-Kurve Der Bereich der Kraft-Längen-Kurve, in dem die 
Muskelkraft mit zunehmender Länge abnimmt, wird als absteigender Ast bezeichnet. Ab einer be-
stimmten Dehnung kann keine Kraft mehr entfaltet werden. Die Länge eines Myosinfilaments be-
trägt 1,65 m, die Länge des Aktinfilaments beträgt 2,0 m. Bei einer Sarkomerlänge von 3,65 m 
(gleich Summe der Filamentlängen) besteht keine Überlappung der beiden Filamente. Auch wenn 
in diesem Zustand die biochemischen Voraussetzungen für eine Aktivierung des Muskels erfüllt 
wären, befänden sich keine Querbrücken der Myosinfilamente in der Nähe aktiver Kontaktstellen 
der Aktinfilamente. Wird eine Muskelfaser so weit gedehnt, dass die Länge eines Sarkomers 3,65 
m beträgt, kann die Faser folglich keine Kraft mehr entwickeln. Erlaubt man dem Muskel, sich zu 
verkürzen, nehmen die Überlappung des Filamentsystems und damit die Anzahl der Querbrücken 
zu. Mit abnehmender Länge der Sarkomere steigt daher die Kraft, die ein Muskel entfalten kann, 
an. 
 Plateau der Kraft-Längen-Kurve Der Anstieg der Kraft mit abnehmender Faserlänge erfolgt, 
bis die Länge der Sarkomere einen Wert von 2,2 m erreicht. Es schließt sich ein Bereich an, in 











































Bei einer Sarkomerlänge zwischen 2,2 m und 2,0 m bleibt die Kraft der Muskelfasern konstant. 
Die Verkürzung des Sarkomers ist in diesem Bereich mit einer Zunahme der Überlappung der 
Filamente verbunden. Da das Myosinmolekül auf einer Länge von 0,2 m keine Brücken aufweist, 
nehmen die Zahl der aktiven Brücken und damit die Kraftentfaltung jedoch nicht zu. Die maximale 
tetanische (bei hoher Frequenz der Reize erreichte) Kraft des Muskels im Bereich des Plateaus wird 
als Fo bezeichnet; die Länge des Muskels, bei der diese Kraft erreicht wird, wird als optimale Länge 
Lo bezeichnet. 
 Aufsteigender Ast der Kraft-Längen-Kurve Der Bereich der Kraft-Längen-Kurve, bei der die 
Muskelkraft mit zunehmender Länge zunimmt, wird als aufsteigender Ast bezeichnet. Bei einer 
Verkürzung des Sarkomers auf eine Länge von weniger als 2,0 m beginnen sich die Aktinfilamen-
te beider Seiten des Sarkomers zu überlagern, d.h. die Aktinfilamente überlagern einander zusätz-
lich zur Überlagerung mit den Myosinfilamenten. Bei dieser Doppel-Überlagerung wird die Bil-
dung von Querbrücken in der einen Hälfte des Sarkomers durch die Aktinfilamente aus der anderen 
Hälfte zunehmend gestört. Daraus ergibt sich eine Abnahme der Kraft. Der Bereich der Verkürzung 
von 2,0 m bis 1,87 m wird als flacher Bereich des aufsteigenden Astes der Längen-Kraft-Kurve 
bezeichnet, dies im Gegensatz zum anschließenden steilen Bereich. Im steilen Bereich, d.h. bei sehr 
kurzen Längen des Sarkomers, behindern die Myosinfilamente eine weitere Verkürzung, indem sie 
an die Z-Scheiben anstoßen. Die Kraft fällt jetzt bei weiterer Verkürzung sehr schnell ab.  
 Abhängigkeit der Kraft von der Länge bei passiver Dehnung Die gestrichelte Linie in Abb. 
9.5 zeigt den Zusammenhang zwischen Kraft und Dehnung eines Muskels für den Fall, dass der 
Muskel passiv (ohne aktive Kraftentfaltung) gedehnt wird. Ist die Länge des Muskels im Bereich 
der optimalen Länge Lo, so ist die passive Kraft annähernd gleich Null. Wenn der Muskel stark ge-
dehnt wird, steigt die Kraft erheblich an. Bei Dehnung eines Muskels besteht daher auch dann eine 
Rückstellkraft, wenn der Muskel nicht aktiviert ist. Starke Dehnung von Muskeln wird in physiolo-
gischen Situationen häufig angetroffen; man muss in einer solchen Situation mit einer hohen Rück-
stellkraft rechnen. 
 Die passiven Zugeigenschaften von Muskeln hängen hauptsächlich von Menge und Typ des 
im Muskel enthaltenen Kollagens ab (Kovanen und Mitarbeiter 1984; Heerkens und Mitarbeiter 
1987). Nach Cavagna (1977) und Heerkens (1987) erzeugt das intramuskuläre Bindegewebe die 
Rückstellkraft, wenn ein passiver Muskel über seine optimale Länge hinaus gedehnt wird. Obwohl 
das intramuskuläre Bindegewebe dazu beiträgt, dass (aktive oder passiv aufgebrachte) Kräfte im 
Muskel effektiv und sicher weitergeleitet werden, sind die Kenntnisse der mechanischen Eigen-
schaften des Bindegewebes derzeit noch gering.  
 Neuere Forschungsergebnisse weisen darauf hin, dass Widerstand gegen passive Dehnung 
zusätzlich in den Myofibrillen entsteht. Das neu gefundene, strukturelle Protein Titin ist für die 
Kraftentwicklung verantwortlich (Wang und Mitarbeiter 1993; Labeit und Mitarbeiter 1995). Die-
ses große Proteinmolekül verbindet jeweils die Enden der Myosinfilamente. Es stabilisiert die 
räumliche Anordnung der Myosinfilamente, so dass auch große Kräfte diese Anordnung nicht zer-
stören können. Wenn Titin selektiv zerstört wird, kann bereits eine normale Kontraktion zur Zerrei-










9.3    Abhängigkeit der Muskelkraft von der Verkürzungsgeschwindigkeit 
Muskeln unterscheiden sich von einem unbelebten, nichtlinear elastischen Material dadurch, dass 
sie die Kraft, mit der eine Verkürzung vorgenommen wird, oder den Widerstand, der einer Verlän-
gerung entgegengesetzt wird, aktiv regulieren können. Die maximale Kraft, die ein Muskel entwi-
ckeln kann, hängt jedoch nicht nur von seiner Länge (siehe oben) sondern auch von der Geschwin-
digkeit ab, mit der sich der Muskel im Ablauf einer Bewegung verkürzt. Man beobachtet, dass die 
aktive Kraft eines Muskels bei geringer Verkürzungsgeschwindigkeit größer ist als bei hoher Ver-
kürzungsgeschwindigkeit.  
 
Abb. 9.6 Empirisch bestimmter Zusammenhang zwischen Kraft und Verkürzungsgeschwindigkeit 
für den Sartorius des Frosches. Der funktionale Zusammenhang wurde von Hill (1938) durch eine 
Hyperbel beschrieben. 
 
 Abb. 9.6 zeigt den Zusammenhang zwischen Kraft und Verkürzungsgeschwindigkeit am Bei-
spiel des isolierten Sartorius des Frosches (nach Hill 1938). Die Kraft-Geschwindigkeits-Kurve 
eines Muskels wird (analog zur Bestimmung der Kraft-Längen-Kurve) aus Serien von Einzelversu-
chen bestimmt. Bei unterschiedlicher Belastung wird ein Muskel jeweils maximal stimuliert und die 
Verkürzungsgeschwindigkeit wird gemessen. Jede Einzelmessung steuert einen Punkt zur Kraft-
Geschwindigkeits-Kurve bei.  
 Nach Hill kann der Zusammenhang zwischen der Kraft F und der Geschwindigkeit v der 
Längenänderung bei konzentrischen (die Muskellänge verkürzenden) Kontraktionen näherungswei-
se beschrieben werden durch 
 
(9.1) max(F a) v b (F F)      
 
In dieser Formel bezeichnen a und b experimentell zu bestimmende Konstanten; die Werte von a 
und b liegen bei etwa 0,25. Fmax bezeichnet die (bei vorgegebener Länge) maximale tetanische Kraft 
des Muskels. Diese Kraft wird bei einer Verkürzungsgeschwindigkeit v gleich Null erreicht. Die 
maximale Verkürzungsgeschwindigkeit vmax wird beobachtet, wenn die Kraft F gleich Null ist (vgl. 
Abb. 9.6). Die Hill’sche Gleichung kann benutzt werden, um die relative Veränderung der Kraft 
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 Die Abhängigkeit der Muskelkraft von der Verkürzungsgeschwindigkeit ist dadurch bedingt, 
dass für den Aufbau sowie für den Abbau von Brücken jeweils bestimmte Zeitintervalle erforder-
lich sind (Hill 1964; Pollack 1983; Huxley 1988). Zu jedem Zeitpunkt hängt die Muskelkraft von 
der Zahl der bestehenden Querbrücken ab. Anschaulich lässt sich einsehen (ohne dass daraus der 
oben zitierte, funktionale Zusammenhang direkt abgeleitet werden kann), dass bei hoher Verkür-
zungsgeschwindigkeit des Muskels und hoher Relativgeschwindigkeit der Filamente zu jedem Zeit-
punkt nur wenige Brücken gebildet werden können. Die aktive Kraft des Muskels ist dann klein. 
Wird die Relativgeschwindigkeit der aneinander gleitenden Filamente geringer, so bleibt mehr Zeit 
für die Bildung von Querbrücken und die Kraftentfaltung des Muskels nimmt zu.  
9.4 Modellierung der mechanischem Eigenschaften der Skelettmuskeln 
Die Modellierung von Muskeln bildet die Grundlage für Berechnungen des statischen und dynami-
schen Verhaltens von Muskeln. Zur Bildung des Modells denkt man sich den Muskel aus einzelnen 
Bausteinen zusammengesetzt, deren mechanische Eigenschaften bekannt sind. Von Interesse ist 
dann, wie sich das zusammengesetzte Modell verhält. Hill (1958, 1970) entwickelte ein Modell, das 
aus zwei Elementen, einem kontraktilen Element und einem elastischen Element, besteht (Abb. 
9.7a). Das kontraktile Element steht für die kontraktilen Proteine. Die aktive Kraftentfaltung eines 
Muskels beruht auf diesem Element. Das elastische Element steht für die passiven elastischen Ma-
terialeigenschaften des Muskels. Die Eigenschaften des elastischen Elements sind den elastischen 
Eigenschaften einer Spiralfeder vergleichbar. Ähnlich wie eine Spiralfeder kann das elastische 
Element bei Dehnung Energie speichern und bei Rückkehr in den ursprünglichen Zustand die ge-
speicherte Energie (nahezu) verlustfrei wieder abgeben. 
 
 
Abb. 9.7  Schema des Hill’schen Muskelmodells. Die kontraktilen Eigenschaften werden durch das 
Element KE repräsentiert. Die elastischen Eigenschaften werden durch die serien-elastische Kom-
ponente SEK (in Serie zum kontraktilen Element) und die parallel-elastische Komponente PEK (pa-
rallel zum kontraktilen Element) repräsentiert. (a) Einfachstes Modell zur Beschreibung der aktiven 
Eigenschaften eines Muskels. (b) Einfachstes Modell zur Beschreibung der aktiven und passiven 















 In seiner einfachsten Form besteht das Hill’sche Muskelmodell aus einem kontraktilen Ele-
ment in Serie (hintereinander verbunden) mit einem elastischen Element. Es wird angenommen, 
dass die kontraktilen Elemente des Hill’schen Modells Kraft-Längen- und Kraft-Geschwindigkeits-
Charakteristika wie Muskeln haben. Bei Hintereinanderschaltung der beiden Elemente ist die Zug-
kraft in beiden Elementen zu jedem Zeitpunkt gleich groß. Die Längenänderung des zusammenge-
setzten Modells ist stets gleich der Summe der Längenänderungen der beiden Elemente. Analog ist 
die Geschwindigkeit der Verlängerung oder Verkürzung des Modells gleich der Summe der Ge-
schwindigkeiten, mit der sich die beiden Elemente des Modells verlängern oder verkürzen.  
 Das Zusammenwirken von in Serie angeordneten, kontraktilen und elastischen Elementen 
erscheint wichtig für die Ausführung fein dosierter, koordinierter Bewegungen (Joyce und Mitar-
beiter 1969; Rack und Mitarbeiter 1984). Aus dem Modell folgt, dass bei Aktivierung eines Mus-
kels die Kraftentfaltung langsam beginnt, da sich bei einer Kontraktion das kontraktile Element 
verkürzt während sich gleichzeitig das elastische Element verlängert. Die gegenläufige Längenän-
derung der kontraktilen und elastischen Elemente ermöglicht, dass eine langsam beginnende und 
keine ruckweise Bewegung resultiert. Mit anderen Worten, das elastische Element dämpft schnelle 
Anstiege der Muskelkraft (Bressler und Mitarbeiter 1974). 
 Ist die Länge einer Muskelfaser geringer als die optimale Länge, so führt die Verkürzung der 
Faser zu einer Abnahme der Kraft und damit zu einer Verkürzung des elastischen Elements. Nimmt 
die Geschwindigkeit der Verkürzung der Muskelfaser zu, so nimmt die Kraft des kontraktilen Ele-
ments (wegen der oben beschriebenen Kraft-Geschwindigkeits-Abhängigkeit) weiter ab; als Folge 
verkürzt sich das elastische Element ebenfalls. Insgesamt verkürzt sich das aus kontraktilem und 
elastischem Element zusammengesetzte Modell stärker, als dies für ein isoliertes kontraktiles Ele-
ment möglich wäre.  
 Um auch das mechanische Verhalten eines passiven Muskels beschreiben zu können, wird 
dem Hill’schen Modell ein drittes Element hinzugefügt, das sogenannte passive elastische Element 
(Abb. 9.7b). Das passive elastische Element ist parallel zum kontraktilen Element angeordnet. Da 
die passive Steifigkeit und Zugfestigkeit des kontraktilen Elements als vernachlässigbar klein ange-
nommen werden, verhindert das passive elastische Element, dass das kontraktile Element zerrissen 
wird, wenn der Muskel im nicht-aktivierten Zustand gedehnt wird. Im aktivierten Zustand hingegen 
erzeugt das kontraktile Element eine so hohe Kraft, dass der Verformungswiderstand des passiven 
elastischen Elements dagegen vernachlässigt werden kann.  
9.5    Elastische Eigenschaften von Sehnen 
Sehnengewebe ist nichtlinear elastisch. Abb. 9.8 zeigt die Kraft-Längen-Kurve einer Sehne. In die-
sem Experiment wurde ein Präparat bestehend aus einer Sehne zusammen mit dem knöchernen An-
satz der Sehne untersucht (Woo 1981). Die Zugkraft wurde von Null bis zum Zerreißen des Seh-
nen-Knochen Präparats gesteigert. Die Steifigkeit einer Struktur ist definiert als Quotient aus Zu-
nahme der Kraft und Zunahme der Längenänderung; die Steifigkeit hat die physikalische Einheit 
[N/m]. Das Diagramm zeigt, dass die Steifigkeit der Sehne von der Dehnung abhängig ist. Bei klei-
ner Dehnung ist die Steifigkeit gering; bei höherer Dehnung nimmt die Steifigkeit zu. Bei weiterer 
Steigerung der Kraft zeigt sich ein Bereich gleichbleibender Steifigkeit, bevor es zum Abriss 
kommt. Für Sehnen liegt die Spannung (Kraft geteilt durch Sehnenquerschnitt) max am Zerreiß-
punkt im Bereich von 100 MPa; die Dehnung max am Zerreißpunkt liegt bei etwa 10% der Aus-
gangslänge der Sehne. 





 Für die aktive Funktion von Muskeln sind die elastischen Eigenschaften des Sehnengewebes 
von größter Wichtigkeit. Wenn ein Muskel Kraft entwickelt, wirkt eine Zugkraft auf die Sehne und 
die Sehne verlängert sich. Wegen der Verlängerungsmöglichkeit der Sehne hat ein Muskel-Sehnen-
Komplex einen größeren Bereich der Längenvariation als isolierte Muskeln. Wird im Ablauf einer 
Bewegung ein Muskel-Sehnen-Komplex bei kleinen Kräften stark gedehnt, so entfällt wegen ihrer 
geringen Steifigkeit der größte Anteil der Dehnung auf die Sehne; der Muskel muss sich nur gering 
dehnen. Längenänderungen von Muskeln und Sehnen innerhalb eines Muskel-Sehnen-Komplexes 
können auch entgegengesetzte Vorzeichen haben. Wird beispielsweise bei konstanter Länge des 
Komplexes die Muskelkraft verringert, so wird die Sehne kürzer und der Muskel wird länger. Die 
Verlängerung der Sehne bewirkt ferner eine Dämpfung der Muskelkraft, da Veränderungen der 
Muskelkraft zeitlich gestreckt werden (Rack und Mitarbeiter 1984). In technischer Terminologie: 




Abb. 9.8 Kraft-Längen-Charakteristik einer Sehne am Beispiel der Flexor digitalis Sehne des 
Schweins (Woo 1981). Das Diagramm zeigt die Kraft der Sehne in Abhängigkeit von ihrer Länge 
ausgehend von der Länge im unbelasteten Zustand. Die Kraft als Funktion der Länge folgt zunächst 
(annähernd) einer Exponentialfunktion; daran schließt sich ein (annähernd) linearer Abschnitt an. 
Bei weiterer Steigerung der Kraft erfolgt ein Abriss an der Sehnen-Knochen Grenze. Die markierte 
Fläche unter der Kurve ist ein Maß für die in der Sehne gespeicherte elastische Energie E, wenn 
sich die Kraft von F1 nach F2 ändert. Dabei ändert sich die Länge der Sehne von L1 nach L2.  
 
 Die plastische Deformation von Sehnen ist vernachlässigbar klein, d.h. nach Ablauf eines 
Belastungszyklus nimmt eine Sehne ihre Ausgangslänge wieder an. Die bei Belastung der Sehne 
aufgewandte Verformungsenergie wird bei Entlastung nahezu vollständig wieder freigesetzt; der 
Energieverlust ist kleiner als 10%. Das Kraft-Dehnungs-Verhalten von Sehnen zeigt nur eine ver-
nachlässigbar geringe Abhängigkeit von der Dehnungsgeschwindigkeit. Unter diesen Vorausset-
zungen kann man die Verformungsenergie, die in einer Sehne gespeichert ist, durch das Integral 
(die Fläche) unter der Kraft-Längen-Kurve ausdrücken (Butler und Mitarbeiter 1979; Fung 1981; 
Woo 1981) 
 




















In dieser Formel bezeichnen E die Energie, F die Zugkraft und dL die Längenänderung. Das Integ-
ral erstreckt sich von der Länge der Sehne beim Anfangswert der Kraft bis zur Länge beim Endwert 
der Kraft. Man erkennt anschaulich, dass die gespeicherte Energie (die Fläche unter der Kraft-
Dehnungs-Kurve) mit zunehmender Dehnung ansteigt. 
 Im Bereich hoher Kräfte ändert sich wegen der hohen Steifigkeit von Sehnen ihre Länge nur 
wenig. Eine Veränderung der Belastung einer Sehne im Bereich hoher Kräfte ändert den gespei-
cherten Energiebetrag daher nur gering. Ein großer Energiebetrag kann hingegen gespeichert wer-
den, wenn die Länge der Sehne in einem großen Bereich verändert wird. Im Körper geschieht dies 
in sogenannten Dehnungs-Verkürzungs Zyklen, die im Ablauf einer Vielzahl von Bewegungen auf-
treten. Während eines solchen Zyklus wird ein Muskel-Sehnen-Komplex zunächst gedehnt, bevor 
es anschließend zu einer aktiven Verkürzung kommt. Während der Phase der Dehnung wird Ver-
formungsenergie in der Sehne gespeichert. 
 Die potentielle Energie, die in einer verformten, elastischen Struktur gespeichert ist, wird frei, 
wenn die belastende Kraft vermindert wird. Geschieht dies langsam, so wird auch die Energie lang-
sam frei; geschieht dies schnell, wird auch die Energie schnell frei. Die in einer Sehne gespeicherte 
Energie, die pro Zeiteinheit freigesetzt wird, die Leistung P, ist gegeben durch 
 
(9.3) P F v   
 
In dieser Gleichung bezeichnet F die Zugkraft der Sehne und v die Geschwindigkeit, mit der sich 
die Sehne verkürzt.  
 Die praktische Bedeutung der Energiespeicherung liegt darin, dass die Dehnung von Sehnen 
in einem Dehnungs-Verkürzungs-Zyklus nicht unbedingt schnell erfolgen muss. Die gedehnte Seh-
ne dient in jedem Fall als Energiespeicher, mit dessen Hilfe hohe Geschwindigkeiten von Bewe-
gungen erreicht werden können (Huijing 1983). Mit Muskelkraft allein sind hohe Geschwindigkei-
ten einer Bewegung wegen der Kraft-Geschwindigkeits Abhängigkeit (siehe oben) schwer erreich-
bar. Ein mechanisches Analogon dieses Sachverhalts: Die Sehne eines Bogens wird durch Muskel-
kraft zunächst langsam gespannt; die Verformungsenergie von Sehne und Bogen wird anschließend 
schnell freigesetzt und bewirkt die schnelle Bewegung des Pfeils. 
9.6    Abstufung der Kraft eines Muskels 
Ein Nervenimpuls, verursacht durch das Zentralnervensystem oder experimentell durch einen 
elektrischen Reiz, löst ein Aktionspotential an den angeschlossenen Muskelfasern aus. Eine Faser 
antwortet auf einen einzigen Reiz mit einer Zuckung, d.h. mit einer raschen Verkürzung und nach-
folgender Erschlaffung. Bei schneller Aufeinanderfolge der Reize überlagern sich die einzelnen 
Zuckungen und die Muskelfaser erschlafft zwischen einzelnen Zuckungen nicht mehr. Es entwi-
ckelt sich eine Dauerverkürzung (Tetanus). Die Frequenz, bei der ein zeitlich glatter Verlauf der 
Verkürzung (oder der Kraftentwicklung) erreicht wird, liegt für Fasern in unterschiedlichen Mus-
keln im Bereich von etwa 10 Hz bis 100 Hz (Abb. 9.9). 
 Muskelfasern werden in schnelle und langsame, oxidative und nicht-oxidative, sowie glykoly-
tische und nicht-glykolytische Fasern eingeteilt (Brooke und Mitarbeiter 1970; Burke 1981). Viel-
fach wird jedoch eine Einteilung in lediglich drei Fasertypen vorgenommen, siehe Tabelle 9.1. Die-
se drei Typen unterscheiden sich charakteristisch in Bezug auf Verkürzungsgeschwindigkeit, Kraft-
entfaltung und Ausdauer. Schnelle Fasern (Typ IIb) können sich etwa 2 bis 3 mal schneller als 





langsame Fasern (Typ I) verkürzen. Die entwickelte Spannung (Kraft geteilt durch die Quer-
schnittsfläche) ist für schnelle Fasern höher als für langsame Fasern. Generell findet man, dass 
langsame Fasern (Typ I) die größte Ausdauer besitzen; Fasern des Typs IIa gefolgt von Fasern des 
Typs IIb besitzen demgegenüber geringere Ausdauer. 
 
 
Abb. 9.9  Abhängigkeit der Kraft einer Muskelfaser von der Frequenz der Reize. Die Kraft einer 
Faser in Abhängigkeit von der Reizfrequenz ergibt die sogenannte Kraft-Frequenz-Kurve. Ober-
halb einer Reizfrequenz von etwa 10 Hz verschmelzen einzelne Zuckungen zu einem gleichmäßigen 
Wert der Kraft. Im unteren Bereich der Kraft-Frequenz-Kurve bewirken kleine Änderungen der 
Frequenz relativ große Änderungen der Kraft. Im Gegensatz dazu ergibt sich im Bereich hoher 
Frequenz bei einer Änderung der Frequenz nur eine geringe oder keine Änderung der Kraft. Bei-
spielsweise bewirkt eine Änderung der Frequenz von 50 auf 100 Reize pro Sekunde praktisch keine 
Änderung der Kraft. Die Reizfrequenz motorischer Einheiten liegt normalerweise zwischen 10 und 
60 Hz; in diesem Bereich hängt die Kraft stark von der Reizfrequenz ab.  
 
 
Bezeichnung der motorischen Einheit Muskelfasertyp 
schnelle, ermüdbare Einheit 
(fast fatiguable unit, FF) 
schnelle glykolytische Faser, Typ IIb 
(fast glycolytic fibre, FG) 
schnelle, ermüdungsresistente Einheit 
(fast fatigue-resistant unit, FR) 
schnelle oxidative, glykolytische Faser, Typ 
IIa 
(fast oxidative glycolytic fibre, FOG) 
langsame Einheit 
(slow unit, S) 
langsame oxidative Faser, Typ I 
(slow oxidative fibre, SO) 
 
Tab. 9.1  Zuordnung zwischen motorischen Einheiten und Muskelfasertypen. Die in der englisch-
sprachigen Literatur gebräuchlichen Bezeichnungen sind der Vollständigkeit halber mit angegeben. 
 
 Die funktionelle Einheit der Krafterzeugung einer Muskelfaser ist das Sarkomer (wegen der 
Symmetrie des Sarkomers genaugenommen das halbe Sarkomer). Die funktionelle Einheit der 
Kraftentfaltung des Muskels ist hingegen die sogenannte motorische Einheit. Die motorische Ein-
heit ist definiert als ein -Motoneuron zusammen mit denjenigen Muskelfasern, die durch dieses 
Neuron innerviert werden. Ein motorisches Neuron besteht aus einer Nervenzelle mit kurzen und 


























langen Fortsätze der Zellen, die Axone, enden an der motorischen Endplatte eines Bündels von 
Muskelfasern. Alle Fasern des Bündels, d.h. einer motorischen Einheit, werden gleichzeitig ange-
regt. 
 Motorische Einheiten werden üblicherweise nach den physiologischen Eigenschaften ihrer 
Muskelfasern klassifiziert (Burke 1981). Die wesentlichen Eigenschaften sind die Kraft einer moto-
rischen Einzelzuckung, die tetanische Kraft bei einer mittleren Erregungsfrequenz und die (in ei-
nem vorgegebenen Versuchsablauf gemessene) Ermüdbarkeit der motorischen Einheit (Abb. 9.10). 
Analog zur Einteilung der Muskelfasern teilt man die motorischen Einheiten in drei Gruppen ein. 
Untersuchungen zum Zuckungsverhalten zeigen erhebliche Unterschiede zwischen einzelnen moto-
rischen Einheiten, auch innerhalb der Einheiten ein und desselben Muskels. Muskelfasern einer 
motorischen Einheit weisen in physikalischer, biochemischer und ultrastruktureller Hinsicht jedoch 
eher einheitliche Eigenschaften auf. 
 Das heute anerkannte Klassifikationssystem ist die Einteilung nach Burke (1981) und Kernell 
(1986). Die Klassifikation berücksichtigt die Parameter Kontraktionsgeschwindigkeit und Ermüd-
barkeit bei tetanischer Kontraktion der motorischen Einheit. Einheiten, die eine hohe Kontraktions-
geschwindigkeit kombiniert mit rascher Ermüdung aufweisen, werden als schnelle, ermüdbare Ein-
heiten bezeichnet (fast fatiguable units, FF). Einheiten, die eine hohe Kontraktionsgeschwindigkeit 
kombiniert mit geringer Ermüdung aufweisen, werden als schnelle, ermüdungsresistente Einheiten 
bezeichnet (fatigue resistant units, FR). Einheiten mit geringer Kontraktionsgeschwindigkeit und 
geringer Ermüdbarkeit werden als langsame Einheiten bezeichnet (slow units, S). 
 Ein Muskel ist jeweils in mehrere motorische Einheiten unterteilt. Die Einheiten können un-
abhängig voneinander in Tätigkeit treten (Bigland-Ritchie und Mitarbeiter 1983a, 1983b, Binder 
und Mitarbeiter 1990). Die Zahl der Muskelfasern in einer motorischen Einheit wie auch die Zahl 
der motorischen Einheiten innerhalb eines Muskels variieren in weiten Grenzen. In einem Muskel 
durchdringen sich die Muskelfasern einer motorischen Einheit mit den Fasern anderer Einheiten. 
Die Folge dieser Durchdringung ist, dass die in einer motorischen Einheit entfaltete Kraft sich in 
einem größeren Volumen des Gewebes auswirkt. Es wird angenommen, dass durch die räumliche 
Durchdringung der Fasern unterschiedlicher motorischer Einheiten Spitzenwerte der mechanischen 
Spannung im Muskel begrenzt werden.  
 Die Kraft eines Muskels kann durch das Zentralnervensystem auf zwei Weisen beeinflusst 
werden. Die Frequenz der Anregung der Muskelfasern kann variiert werden. Eine höhere Anre-
gungsfrequenz führt zu höherer Kraftentfaltung. Man bezeichnet diesen Mechanismus als zeitliche 
Summation. Alternativ kann die Kraft eines Muskels dadurch reguliert werden, dass die Zahl der 
motorischen Einheiten, die zu jedem Zeitpunkt aktiv sind, verändert wird. Für Kontraktionen mit 
kleiner Kraft werden nur wenige motorische Einheiten aktiviert; für Kontraktionen mit größerer 
Kraft steigt die Zahl der aktivierten motorischen Einheiten an (Bodine und Mitarbeiter 1987). Man 
bezeichnet die mit zunehmender Kraft auftretende Aktivierung zusätzlicher motorischer Einheiten 
als Rekrutierung. 
 In ihrer wegweisenden Studie leiteten Hennemann und Mitarbeiter (1965) bei sehr geringen 
Muskelkräften kurz dauernde elektrische Spannungssignale geringer Amplitude von den Nerven ab. 
Mit zunehmender Kraft nahm die Amplitude der elektrischen Signale in gleichförmiger Weise zu. 
Umgekehrt war eine Abnahme der Kraft mit einer Abnahme der Amplitude der Signale verbunden. 
Diese Beobachtung wurde wie folgt interpretiert. Bei kleiner Muskelkraft werden die motorischen 
Einheiten mit den kleinsten Zellen, die die niedrigsten Anregungsschwellen und kleinsten Entla-





dungsamplituden besitzen, zuerst rekrutiert. Dies sind in der Regel motorische Einheiten mit gerin-
ger Kraftentwicklung. Mit ansteigender Kraft werden zunehmend motorische Einheiten mit höheren 




Abb. 9.10 Schematische Darstellung der anatomischen und physiologischen Eigenschaften von drei 
unterschiedlichen motorischen Einheiten. Typ IIb (oben) hat große Axone, die eine große Anzahl 
großer Muskelfasern innervieren. Eine solche motorische Einheit erzeugt eine große Kraft, ermüdet 
jedoch schnell. Typ IIa (Mitte) hat Axone mittlerer Größe, die eine große Anzahl von Muskelfasern 
innervieren. Eine solche Einheit erzeugt weniger Kraft als Typ IIa, ermüdet jedoch nicht so schnell. 
Typ I (unten) besteht aus kleinen Axonen, die jeweils nur wenige, kleine Fasern innervieren. Eine 
solche Einheit erzeugt nur geringe Kräfte, kann aber die Kraft über einen längeren Zeitraum hin-



































sche Einheiten, die hohe Kräfte aufbauen können. Dieses sogenannte Größenordnungs-Prinzip ist 
die anatomische Grundlage für das abgestimmte Ansprechen der motorischen Einheiten, wenn eine 
gleichmäßige Kontraktion erfolgen soll. In späteren Studien (z.B. Binder und Mendell 1990) wurde 
nachgewiesen, dass normalerweise kleine Nervenzellen langsame motorische Einheiten (Typ I) und 
größere Nervenzellen schnelle motorische Einheiten (Typen IIa und IIb) innervieren. Diese Fest-
stellung trifft auch für motorische Einheiten menschlicher Muskeln zu (Milner-Brown und Mitar-




Abb. 9.11 Schematische Darstellung der Reihenfolge der Rekrutierung motorischer Einheiten in 
Abhängigkeit von der aktiv erzeugten, isometrischen Muskelkraft. Bei kleiner Kraft werden zuerst 
Einheiten des Typs S (slow) rekrutiert; mit steigender Kraft werden Einheiten des Typs FR (fatigue 
resistant) und FF (fast fatiguable) rekrutiert (nach Edgerton und Mitarbeiter 1983) 
 
 Basierend auf den Ergebnissen der oben genannten Studien wurde das in Abb. 9.11 darge-
stellte Schema der willentlichen Aktivierung motorischer Einheiten vorgeschlagen. Bei sehr gerin-
ger Kraft werden zunächst die kleinsten Motoneurone, die die niedrigste Anregungsschwelle besit-
zen, aktiviert. Wenn die willentliche Kraftentwicklung zunimmt, werden die nächst größeren Neu-
rone und damit Fasern des Typs IIa aktiviert. Zur maximalen Kraftentfaltung werden die größten 
Neurone aktiviert, die in ihrer Mehrzahl Fasern des Typs IIb innervieren. Das Schema macht Sinn, 
da die motorischen Einheiten, die besonders oft aktiviert werden, die langsamen Einheiten des Typs 
S mit der geringsten Ermüdbarkeit sind. Die Typ FF motorischen Einheiten, die die höchste Ermü-
dbarkeit aufweisen, werden hingegen nur selten aktiviert. Die langsamen Einheiten, die zuerst akti-
viert werden, erzeugen nur kleine Kräfte. Auf diese Weise kann die Kontraktion eines Muskels mit 
kleinen Kräften beginnen, bevor zur Erreichung höherer Kräfte motorische Einheiten des Typs FR 









































9.7    Zusammenhang zwischen EMG-Signal und Muskelkraft 
Die Zuckung einer Muskelfaser wird durch elektrochemische Prozesse an der Membran der Faser 
eingeleitet. Diese Prozesse breiten sich als Erregungswelle längs der Faser aus. Ein aus der Erre-
gungswelle resultierendes elektrisches Signal, das sogenannte Aktionspotential, kann mit Hilfe fei-
ner, in den Muskel eingestochener, oder mit Hilfe von außen flächenhaft auf die Haut aufgebrachter 
Elektroden gemessen werden. Die elektrischen Spannungssignale motorischer Einheiten haben 
Amplituden im Bereich von einigen V bis zu einigen mV; die Zeitdauer der Signale beträgt einige 
Millisekunden. Das Untersuchungsgerät (Elektromyograph) besteht aus den Elektroden, einem Ver-
stärker, einer Wiedergabeeinheit (Oszilloskop oder Schreiber) sowie einem Speicher (Computer-
memory). Üblicherweise analysiert man Frequenz und Amplitude der aufgezeichneten Signale.  
 Das von einem Muskel abgeleitete elektromyographische Signal (EMG) erlaubt zu entschei-
den, ob ein Muskel aktiviert ist oder nicht. Die Elektromyographie wird daher bei kinesiologischen 
(die Bewegung oder Haltung des Körpers betreffenden) Untersuchungen zur Dokumentation der 
Koordination der Muskeln bei unterschiedlichen Bewegungsmustern eingesetzt (Basmajian und 
Mitarbeiter 1985). Der Zusammenhang zwischen EMG Signal und der Phase der Bewegung wird 
durch zeitgleich hergestellte Film- oder Videoaufnahmen hergestellt. 
 Wichtige, derzeit noch offene Fragen der orthopädischen Biomechanik könnten beantwortet 
werden, wenn es gelänge, die Höhe von Muskelkräften (in Newton) im menschlichen Körper nicht-
invasiv zu messen. Über den Zusammenhang zwischen dem EMG-Signal und der Kraftentfaltung 
eines Muskels sind in der Vergangenheit eine große Zahl von Studien angefertigt worden. Während 
Übereinstimmung darin besteht, dass das EMG-Signal ein Indikator für die Aktivierung motori-
scher Einheiten ist, ist es jedoch nicht möglich, aus dem Signal (oder daraus abgeleiteten Parame-
tern) den Betrag der Muskelkraft direkt zu ermitteln.  
 In den meisten Fällen besteht nicht einmal eine Proportionalität zwischen Muskelkraft und 
Signalhöhe. Allenfalls besteht in speziellen Versuchsanordnungen eine Proportionalität zwischen 
dem integrierten (elektronisch oder rechnerisch aufsummierten) elektromyographischen Signal und 
der Muskelkraft bei isometrischer Kontraktion eines Muskels. Bei solchen Untersuchungen sollte 
das Signal des ganzen Muskels erfasst werden; zur Ableitung des EMG werden folglich vorzugs-
weise Oberflächenelektroden eingesetzt. Der Proportionalitätsfaktor zwischen Kraft und EMG Sig-
nal muss durch eine zusätzliche Eichmessung ermittelt werden. Dazu misst man neben dem EMG 
das vom Muskel erzeugte Drehmoment. Bei bekanntem Hebelarm des Muskels kann aus dem 
Drehmoment die Muskelkraft berechnet werden. Der so bestimmte Proportionalitätsfaktor zwischen 
EMG Signal und Kraft kann in der Folge dazu dienen, aus dem EMG Signal die Kraft zu ermitteln. 
Der Eichfaktor gilt jedoch nur für einen Muskel und nur für die laufende Messung. Andere Muskeln 
haben abweichende Hebelarme und ein wiederholtes Anbringen von Elektroden auf dem gleichen 
oder das Anbringen auf einem anderen Probanden würde das zu registrierende EMG Signal in un-
kontrollierbarer Weise verändern. 
 Zusätzlich zeigt sich, dass das EMG Signal von der Geschwindigkeit der Längenänderung 
eines Muskels abhängt. Als Beispiel sei das EMG-Signal betrachtet, das von einem Muskel abgelei-
tet wird, der sich mit 5% seiner Maximalgeschwindigkeit vmax verkürzt. Die Kraft dieses Muskels 
beträgt dabei etwa 75% der maximalen, isometrischen Kraft. Der gleiche Muskel würde bei einer 
Verkürzungsgeschwindigkeit von 1% vmax eine viel höhere Kraft entwickeln aber dennoch annä-
hernd das gleiche Signal aussenden. Dieses Verhalten ist darauf zurückzuführen, dass bei 75% der 





maximalen Kraft alle motorischen Einheiten bereits aktiviert sind (Bigland-Ritchie und Mitarbeiter 
1983a, 1983b; Loeb und Gans 1986). Wegen der stattfindenden Verkürzung können jedoch nicht 
alle Brücken koppeln. Bei geringerer Geschwindigkeit sind die Aktivierung und damit das EMG 
Signal praktisch gleich, aber die Kraftentfaltung ist höher, weil die Brücken mehr Zeit zur Ankopp-
lung finden.  
 Um dennoch auch während einer stattfindenden Längenänderung Informationen über die 
Muskelkraft zu erhalten, versucht man, die Geschwindigkeit der Längenänderung von Muskeln zu 
messen und ihren Einfluss auf den Zusammenhang zwischen EMG Signal und Muskelkraft durch 
einen theoretisch oder experimentell ermittelten, geschwindigkeitsabhängigen Faktor zu berück-
sichtigen. Zusammenfassend muss festgestellt werden, dass große Vorsicht angebracht ist, wenn 
aus dem EMG-Signal Schlüsse über die Kraftentwicklung von Muskeln gezogen werden sollen. 
Dies ist allenfalls in speziellen Situationen möglich, wenn im Einzelfall isometrische (die Länge des 
Muskels nicht verändernde) oder ausschließlich konzentrische (die Muskellänge verkürzende) oder 
ausschließlich exzentrische (die Muskellänge vergrößernde) Kontraktionen untersucht werden. 
9.8    Architektur des Skelettmuskels 
Die Fasern von Skelettmuskeln erwachsener Personen haben Durchmesser im Bereich von 50-70 
m. Die Faserlängen variieren in einem großen Bereich zwischen einigen Millimetern und mehr als 
10 Zentimetern. Üblicherweise enden die Muskelfasern an Sehnenplatten (Aponeurosen), welche 
außerhalb der Muskeln in Sehnen annähernd runden Querschnitts übergehen. Muskeln unterschei-
den sich in der Faserlänge, im Verhältnis der Faserlänge zur Muskellänge und in der Orientierung 
der Fasern relativ zur Längsachse des Muskels (Woittiez und Mitarbeiter 1983, Gans und De Vree 
1987, Otten 1988, Huijing und Mitarbeiter 1989, Lieber und Mitarbeiter 1990). Während der 
Durchmesser der Muskelfasern in verschiedenen Muskeln in einem engen Bereich schwankt, kann 
die Architektur der Fasern in diesen Muskeln sehr unterschiedlich sein. Die makroskopische, räum-
liche Anordnung der Fasern eines Muskels ist zusammen mit der anteiligen Menge der Fasern un-
terschiedlichen Typs für die makroskopische Funktion eines Muskels bestimmend. 
 Die meisten Muskeln können als Ansammlungen parallel angeordneter Muskelfasern angese-
hen werden. Vereinfachend unterscheidet man zwei Anordnungen. Muskeln, deren Fasern (annä-
hernd) in Richtung der Wirkungslinie der Muskelkraft ausgerichtet sind, werden als parallelfaserige 
Muskeln bezeichnet. Muskeln, deren Fasern einen Winkel mit der Wirkungslinie der Kraft bilden, 
werden als gefiederte Muskeln bezeichnet (Abb. 9.12). Für parallelfaserige wie auch für gefiederte 
Muskeln liegt das Verhältnis der Muskelfaserlänge zur Muskellänge etwa zwischen 0,2 und 0,6 
(Lieber und Mitarbeiter 1990). Mit anderen Worten, die Fasern erstrecken sich auch in denjenigen 
Muskeln, in denen die Fasern in Längsrichtung ausgerichtet sind, maximal über 60% der Muskel-
länge.  
 Die mechanischen Eigenschaften von parallelfaserigen Muskeln lassen sich aus der parallelen 
Anordnung der Muskelfasern ableiten. Der Bereich der Längenänderung des Muskels ist gleich 
dem Bereich der Längenänderung der Fasern. Die Muskelkraft ist die Summe der Kräfte der Fasern. 
Die Kraft-Längen-Kurve eines parallelfaserigen Muskels ist der entsprechenden Kurve einer Mus-
kelfaser sehr ähnlich. Die mechanischen Eigenschaften gefiederter Muskeln sind komplexer, da die 
geometrische Anordnung das Verhältnis zwischen Längenänderung der Fasern und Längenände-
rung des gesamten Muskels beeinflusst. Studien an der oberen und unteren Extremität zeigen, dass 
die Fiederungswinkel im Bereich zwischen 0° und 30° liegen (Lieber und Mitarbeiter 1990). Sind 





die Muskelfasern mit einem Fiederungswinkel  gegenüber der Sehnenrichtung angeordnet, so 
wirkt lediglich die Komponente F' der Faserkraft F in Richtung der Sehne (Abb. 9.12)  
 
(9.4) ' cos  F F  
 
Da bei einem Fiederungswinkel größer als null Grad cos immer kleiner als 1 ist, ist folglich die in 
Richtung der Sehne wirkende Kraft eines gefiederten Muskels immer kleiner als die Kraft seiner 
Muskelfasern. Bei Kontraktion eines gefiederten Muskels nimmt der Fiederungswinkel zu. 
 
 
Abb. 9.12 Auswirkung der Fiederung. In Längsrichtung der Sehne ausgerichtete Muskelfasern 
übertragen ihre gesamte Kraft auf die Sehne. Muskelfasern, die in einem Winkel zur Längsrichtung 
der Sehne ausgerichtet sind, übertragen lediglich eine Komponente ihrer Kraft auf die Sehne. Im 
gezeigten Beispiel beträgt bei einem Fiederungswinkel von 30 die Sehnenkraft 87% der Kraft der 
Muskelfasern. Durch die Fiederung ist es möglich, in einem gegebenen Querschnitt eine größere 
Anzahl von Muskelfasern unterzubringen als dies ohne Fiederung möglich wäre. 
 
 Was veranlasst die Natur, Muskelfasern so anzuordnen, dass ein Teil der entwickelten Kraft 
für die Kraft des Muskels nicht genutzt wird? Bei einem Fiederungswinkel gleich Null gäbe es an 
vielen Stellen des Körpers Schwierigkeiten, genügend kräftige Muskeln unterzubringen. Mit einer 
großen Zahl von parallel zur Längsachse des Muskels angeordneten Fasern würde der anatomische 
Querschnitt unzulässig groß werden. Weil in gefiederten Muskeln die Fasern einen Winkel mit der 
Sehne bilden, kann in diesen Muskeln eine variable Zahl von Fasern längs einer Sehne ansetzen. 
Die Fiederung reduziert folglich die Größe des erforderlichen anatomischen Querschnitts auf Kos-
ten der Kraftentfaltung. 
 Wegen der unterschiedlichen Architektur der Muskeln ist der anatomische Querschnitt eines 
Muskels im Allgemeinen nicht zur maximalen, isometrischen Kraft eines Muskels proportional. Um 
die Abmessungen eines Muskels mit der Kraft in Verbindung zu setzen, wird der sogenannte physi-
ologische Querschnitt eines Muskels berechnet. Er repräsentiert die Summe der Flächen aller (senk-
Auswirkung der Faserarchitektur auf den
Querschnitt des Muskels















(θ = 0  )
θ
(θ = 30  )
F' = F · cos θ = F · 0,87
(θ = 0  ) (θ = 30  )
Fiederungswinkel 0 Fiederungswinkel 30 0 0
0 0
00





recht zu ihrer Länge geschnittenen) Muskelfasern eines Muskels (Abb. 9.13). Der physiologische 
Querschnitt ist der maximalen tetanischen Kraft eines Muskels proportional. Dieser Querschnitt ist 
keine direkt messbare, sondern eine berechnete Fläche. Diese Fläche ist praktisch niemals identisch 
mit dem anatomischen Querschnitt eines Muskels, den man in einer vorgegeben Schnittebene, bei-
spielsweise in Magnetresonanz-Tomografien, sehen kann. Der physiologische Querschnitt pQ wird 
wie folgt berechnet 
 
(9.5) 2pQ m /( l) [cm ]   
 
In dieser Formel bezeichnen m die Muskelmasse [g],  die Dichte des Muskels [g/cm3] und l die 
über den Muskel gemittelte Faserlänge [cm]. (Anmerkung: Die Dichte  der Muskeln von Säugern 




Abb. 9.13 Schematische Darstellung von Muskeln unterschiedlicher Architektur. a: Muskel mit kur-
zen Fasern und großem physiologischem Querschnitt. b: Muskel mit langen Fasern und kleinem 
physiologischem Querschnitt. 
 
 Anschaulich beinhaltet die Formel: Die Muskelmasse m geteilt durch die Muskeldichte  
ergibt das Volumen des Muskels. Hätte der Muskel eine zylindrische Form und würden sich alle 
Fasern über die gesamte Muskellänge erstrecken, so ergäbe das Volumen geteilt durch die Muskel-
länge l die Querschnittsfläche dieses Zylinders. Sind die Muskelfasern in Längsrichtung des Zylin-
ders angeordnet, ist diese Querschnittsfläche gleich der Querschnittsfläche der Fasern. Im Allge-
meinen sind der physiologische Muskelquerschnitt und die maximale Muskelkraft nicht einfach zur 
Muskelmasse proportional. Bei Kenntnis der Muskelmasse oder einer Veränderung dieser Masse 
kann man daher keine Aussage über die Muskelkraft oder über ihre Veränderung gewinnen. 
 Genau betrachtet weist jeder Muskel eine eigene Architektur der Muskelfasern auf. Bei Ver-
nachlässigung feinerer Unterschiede lassen sich jedoch einige allgemein gültige Aussagen treffen 
(Tab. 9.2). Muskeln mit einem größeren Fiederungswinkel bestehen im Allgemeinen aus mehr Fa-
sern und können folglich größere Kräfte entfalten. Muskeln mit einem kleinen Fiederungswinkel 
haben demgegenüber den Vorteil einer besseren Kraftausbeute bei der Übertragung der Faserkraft 
auf die Sehne. Muskeln mit langen Fasern haben einen großen Bereich der Längenänderung, da der 
Bereich der Längenänderung proportional zur Faserlänge wächst. Dies wird dadurch bewirkt, dass 
in solchen Muskeln mehr kontraktile Elemente (Sarkomere) hintereinander in der Richtung der 
Sehne angeordnet sind. Der Bereich der Längenänderung und die maximale Verkürzungsgeschwin-
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schnitt und damit größere Kraft 
und Leistung 
Vornehmlich Typ II 
 
Tab. 9.2 Architektur und mechanische Eigenschaften des Skelettmuskels 
 
Abb. 9.14 Schematische Darstellung der Kraft-Längen- und Kraft-Geschwindigkeits-Abhängigkeit 
von Muskeln unterschiedlicher Architektur. a: Kraft-Längen- und Kraft-Geschwindigkeits-Kurven 
von zwei Muskeln mit gleicher Faserlänge aber unterschiedlichem physiologischem Querschnitt 
pQ. b: Kraft-Längen- und Kraft-Geschwindigkeits-Kurven von zwei Muskeln mit unterschiedlicher 
Faserlänge aber gleichem physiologischem Querschnitt pQ. 
 
 Abb. 9.14a vergleicht die Kraft-Längen und Kraft-Geschwindigkeits-Kurven von zwei Mus-
keln gleicher Faserlänge und gleichen Fiederungswinkels. Die Masse des zweiten Muskels sei dop-
pelt so groß wie die Masse des ersten Muskels. Die Kraft-Längen-Kurven beider Muskeln haben 
die gleiche Form; die Kurve des Muskels mit höherer Masse ist lediglich zu höheren Kraftwerten 
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der höheren Masse weist einen höheren Wert Fmax auf; die Muskelspannung (Kraft geteilt durch 
Querschnittsfläche) ist jedoch in beiden Muskeln gleich. 
 Abb. 9.14b vergleicht zwei Muskeln mit identischem physiologischem Querschnitt und glei-
chem Fiederungswinkel aber unterschiedlicher Faserlänge. Man erkennt, dass die höhere Faserlänge 
einen größeren Bereich der Längenänderung und eine größere Maximalgeschwindigkeit vmax er-
möglicht. Die maximale Kraft ist für beide Muskeln gleich, nur der aktive Bereich der Längenände-
rung ist unterschiedlich. Die Veränderungen sind ausschließlich in der unterschiedlichen Architek-




Abb. 9.15 Änderung des Bewegungsumfangs eines Gelenks durch die Veränderung des Hebelarms 
eines Muskels. Das Gelenk im oberen Teil der Abbildung habe einen Bewegungsumfang (Unter-
schied zwischen maximaler Streckung und Beugung) von 40. Bei Vergrößerung des Hebelarms des 
Muskels (unterer Teil der Abbildung) nimmt der Bewegungsumfang auf 25 ab. Der Grund für die 
Abnahme ist, dass nach einer Vergrößerung des Hebelarms die Längenänderung der Sarkomere 
pro Grad Gelenkbewegung größer ist. 
 
 Die Längenänderung eines Muskels bei der Bewegung eines Gelenks hängt von der Entfer-
nung des Ansatzpunktes des Muskels von der Drehachse ab. Abb. 9.15 vergleicht zwei Muskeln mit 
unterschiedlichem Abstand ihres Ansatzpunktes von der Drehachse. Bei Drehung um ein gegebenes 
Winkelintervall ändert sich die Länge des Muskels mit kleinem Abstand aus rein geometrischen 
Gründen weniger als die Länge des Muskels mit großem Abstand. Überwiegend findet man, dass 
Muskeln mit größerem Abstand ihres Ansatzpunktes von der Drehachse aus längeren Muskelfasern 
aufgebaut sind. Dies wird als Anpassung des Muskels an die mechanischen Erfordernisse angese-
hen. Der Bereich der durch die Architektur der Fasern ermöglichten Längenänderung eines Muskels 
wird jedoch nicht in jedem Fall voll ausgenutzt. Man nimmt ferner an, dass die Muskelarchitektur 
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passt ist (Lieber und Mitarbeiter 1988). Die derzeitigen Kenntnisse auf diesem Gebiet sind jedoch 
noch lückenhaft.  
9.9    Mechanische Aufgaben der Skelettmuskeln 
Skelettmuskeln haben die Aufgaben, Bewegung zu erzeugen, Bewegungen abzubremsen oder äuße-
ren Kräften Widerstand zu leisten, so dass keine Bewegung erfolgt. Daneben erzeugen die Muskeln 
einen großen Teil der vom Körper benötigten Wärme. Muskeln können entweder statisch oder dy-
namisch arbeiten. Unter statischer Muskelarbeit versteht man eine Kontraktion, bei der ein Muskel 
seine Länge nicht ändert. Unter dynamischer Muskelarbeit versteht man eine Kontraktion, bei der 
ein Muskel seine Länge ändert. Muskelkontraktionen lassen sich in drei Klassen einteilen. 
 Isometrische Kontraktion Wenn ein Muskel Kraft entfaltet, die Anordnung jedoch keine Be-
wegung erlaubt und der Muskel daher seine Länge nicht verändert, besteht statisches Gleichge-
wicht. Eine solche Kontraktion wird als isometrisch bezeichnet. Etwas unscharf spricht man gele-
gentlich auch von einer isometrischen Kontraktion, wenn ein Muskel-Sehnen-Komplex bei Kraft-
entfaltung seine Länge nicht ändert. In diesem Fall verkürzt sich jedoch der Muskel während sich 
seine Sehne entsprechend verlängert. 
 Konzentrische Kontraktion Wenn bei gegebener Belastung der Muskel in der Lage ist, sich zu 
verkürzen, entsteht Bewegung. Eine Kontraktion, während der sich der Muskel verkürzt, wird als 
konzentrische Kontraktion bezeichnet. Bei konzentrischen Kontraktionen ist die Muskelkraft immer 
geringer als die maximale (bei optimaler Muskellänge bestimmte) isometrische Kraft Fmax. Arbeitet 
der Muskel gegen einen kleinen Widerstand, kann sich der Muskel mit größerer Geschwindigkeit 
kontrahieren. Im Grenzfall fehlenden Widerstandes wird die maximale Kontraktionsgeschwindig-
keit vmax erreicht. Die Geschwindigkeit vmax ist charakteristisch für jeden Muskel; sie hängt von 
seiner Zusammensetzung aus unterschiedlichen Muskelfasern und der Architektur der Fasern ab. 
Bei konzentrischer Kontraktion leistet der Muskel mechanische Arbeit A 
 
(9.6) A F ( dl)    
 
In dieser Formel bezeichnen F die Kraft und dL die Längenänderung. Bei Verkürzung des Muskels 
ist die Längenänderung negativ und folglich die geleistete mechanische Arbeit positiv. Die mecha-
nische Leistung P eines Muskels, die pro Zeiteinheit geleistete Arbeit, ist gegeben durch 
 
(9.7) P F ( v)    
 
In dieser Formel bezeichnet v die Geschwindigkeit der Längenänderung des Muskels. Bei Verkür-
zung ist v negativ und folglich die Leistung positiv. Aufgrund des Zusammenhangs zwischen Kraft 
und Geschwindigkeit der Längenänderung kann ein Muskel die maximale Leistung abgeben, wenn 
die Verkürzungsgeschwindigkeit etwa 1/3 vmax beträgt. 
 Exzentrische Kontraktion Wenn die Aktivierung eines Muskels so erfolgt, dass der Muskel 
bei gegebener Belastung seine Länge nicht vermindern oder konstant halten kann, entsteht Bewe-
gung. Der Muskel wird gedehnt. Dieser Vorgang wird als exzentrische Kontraktion bezeichnet. Bei 
einer exzentrischen Kontraktion sind Arbeit und Leistung eines Muskels nach den oben angegebe-
nen Formeln negativ; dies bedeutet, dass der Muskel Energie absorbiert. Bei einer exzentrischen 
Kontraktion kann die Kraft auf den Muskel erheblich größer sein als die maximale isometrische 





Kraft Fmax. Dies liegt daran, dass der Muskel der äußeren Kraft die Summe seiner aktiven Kraft und 
der passiven, durch die Dehnung verursachten Rückstellkraft entgegensetzen kann. Mit anderen 
Worten: Skelettmuskeln können einer Verlängerung einen großen Widerstand entgegensetzen. Die-
se Eigenschaft scheint für viele Bewegungsabläufe wichtig zu sein. Exzentrische Kontraktionen 
stehen derzeit aus mehreren Gründen im Zentrum des Interesses. Ein beträchtlicher Anteil der phy-
siologischen Muskelaktivität besteht aus exzentrischen Kontraktionen. Das Vorkommen von Mus-
kelverletzungen und Muskelkater scheint mit exzentrischen Kontraktionen korreliert zu sein. 
 Zusatzbemerkung: Umgangssprachlich werden die Kontraktionsarten gelegentlich als isomet-
risch, konzentrisch oder exzentrisch klassifiziert, je nachdem ob „die Kraft auf den Muskel gleich 
der Muskelkraft, oder größer oder kleiner als die Muskelkraft“ ist. Diese Formulierung ist im me-
chanischen Sinn unkorrekt, da die Muskelkraft nach dem dritten Newton’schen Gesetz immer ent-
gegengesetzt gleich groß wie die äußere Kraft ist. Dies gilt ohne Unterschied für alle drei Kontrak-
tionsarten. Unterscheidungskriterium zwischen den Kontraktionsarten ist also nicht die Kraft, son-
dern das Verhalten des Muskels unter dem Einfluss der Kraft und die in einer vorgegebenen Situa-
tion resultierende Bewegung.  
 Bei Bewegungen des menschlichen Körpers führen Skelettmuskeln selten ausschließlich iso-
metrische, konzentrische oder exzentrische Kontraktionen aus. Bei Bewegungen unter der Einwir-
kung äußerer Kräfte, beispielsweise beim Gehen oder Laufen, können Muskeln zunächst exzent-
risch und anschließend konzentrisch kontrahieren. Die Abfolge von exzentrischer und konzentri-
scher Kontraktion wird als Dehnungs-Verkürzungs-Zyklus bezeichnet. Die Abfolge von exzentri-
scher und konzentrischer Kontraktion hat das Ziel, die eigentlich beabsichtigte, mit der konzentri-
schen Kontraktion verbundene Bewegung mit größerer Kraft ausführen zu können. Die Zunahme 
der Kraft entsteht dadurch, dass im Bereich von maximaler Dehnung bis zum Erreichen der optima-
len Länge der Muskeln die entwickelte Kraft gleich der Summe aus aktiver (durch die Innervierung 
bewirkter) und passiver (durch die Dehnung bewirkter) Kraft ist. 
 Wenn die Abfolge von exzentrischer und konzentrischer Kontraktion die Kraft erhöht, darf 
man erwarten, dass auch der mechanische Wirkungsgrad erhöht wird. Der Wirkungsgrad ist defi-
niert als das Verhältnis der geleisteten mechanischen Arbeit A relativ zur aufgewendeten Energie 
 
(9.8) Wirkungsgrad [%] A 100 /(E e)    
 
In dieser Formel bezeichnen E den Energieverbrauch und e den Ruheumsatz des Muskels (Aura 
und Komi 1986a, 1986b). Es wird angenommen, dass die Rückstellkraft der elastisch gedehnten 
Strukturen in den Muskeln oder Muskel-Sehnen-Komplexen für die Erhöhung des Wirkungsgrades 
ursächlich ist (Cavagna und Mitarbeiter 1968, 1977, 1981; Bressler und Mitarbeiter 1974; Bobbert 
und Mitarbeiter 1986; Alexander 1988a, 1988b). 
 Muskeln üben über ihre Sehnen Kräfte auf Knochen aus. Bezogen auf die Drehachse eines 
Gelenks bewirkt die Muskelkraft F ein Drehmoment M, zu berechnen als Kreuzprodukt des Kraft-
vektors F und des Ortsvektors L  
 
(9.9)  M L F  
 
Der Vektor L weist von der Drehachse zum Angriffspunkt der Kraft am Knochen. Der Betrag M 
des Drehmoments hängt vom Betrag der Kraft, vom Betrag des Ortsvektors und vom Winkel zwi-





schen der Wirkungslinie der Kraft und der Richtung des Ortsvektors ab. Änderungen der Kraft, der 
Länge des Ortsvektors und des Winkels zwischen Kraft- und Ortsvektor beeinflussen folglich das 
Drehmoment eines Muskels. 
 Als Hebelarm eines Muskels bezeichnet man den senkrechten Abstand der Wirkungslinie der 
Muskelkraft von der Drehachse. Der Hebelarm eines Muskels ändert sich normalerweise innerhalb 
des Bewegungsumfangs eines Gelenks, d.h. im Bereich zwischen maximaler Streckung und Beu-
gung. Die Änderung hat rein geometrische Gründe. Abb. 9.16 illustriert dies für ein Scharnierge-
lenk, das von einem Muskel überbrückt wird. Man erkennt, dass in der Nähe der maximalen Exten-
sion des Gelenks (Beugewinkel = 20) der Hebelarm des Beugers relativ klein ist. Mit zunehmender 
Beugung des Gelenks nimmt der Hebelarm zu. Der Hebelarm würde bei vollständiger Beugung des 
Gelenks (Beugewinkel = 180, in vivo nicht erreichbar) seinen größten Wert annehmen. Für den 
Fall, dass die Ansatzstellen des Muskels auf beiden Knochen gleich weit von der Drehachse ent-
fernt sind, gilt: Der Hebelarm des Muskels ändert sich proportional zum Sinus des halben Beuge-
winkels. Eine gegebene Muskelkraft erzeugt folglich in der Nähe der maximalen Extension des 
Gelenks nur ein geringes Drehmoment; mit zunehmender Beugung wächst das Drehmoment an.  
 Da wie oben beschrieben die Größe eines Drehmoments vom Produkt des Hebelarms und der 
Kraft abhängt, variiert auch bei gegebenem Hebelarm eines Muskels das Drehmoment, das der 
Muskel in vivo ausübt, in einem weiten Bereich. Dies ist dadurch bedingt, dass die Muskelkraft 
ihrerseits zusätzlich von der Muskellänge, der Verkürzungsgeschwindigkeit und der Zahl der rekru-
tierten motorischen Einheiten abhängt. 
 
 
Abb. 9.16 Änderung des Hebelarms eines Muskels in Abhängigkeit von der Winkelstellung des Ge-
lenks. Die gestrichelte Linie kennzeichnet den Hebelarm, den senkrechten Abstand der Wirkungsli-
nie der Muskelkraft von der Drehachse. Bei einem kleinem Beugewinkel des Gelenks ( = 20) ist 
der Hebelarm relativ klein. Mit zunehmender Beugung des Gelenks (z.B.  = 90) nimmt der He-
belarm des Muskels zu. Das Maximum des Hebelarms wird bei  = 180 erreicht. Der Hebelarm ist 
nur einer der beiden Faktoren, die das Drehmoment bestimmen. Das Drehmoment hängt zusätzlich 
von der Muskelkraft ab. 
 
 Zur Illustration des Einflusses der Muskellänge auf Bewegungsumfang und Drehmoment sei 
im Beispiel der Abb. 9.17 angenommen, die Länge eines Muskels schwanke bei den Gelenkstellun-
gen 140°und 100° zwischen der minimalen und maximalen Muskellänge. Was würde sich ändern, 
wenn die Länge dieses Muskels wesentlich erhöht würde? Da jetzt mehr Sarkomere zur Verfügung 
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stehen, kann die obere Grenze des Bewegungsumfangs des Gelenks zunehmen, im gezeigten Bei-
spiel von 100º auf 35º. Im längeren Muskel ist jedoch auch die minimale Länge, bei der keine Kraft 
mehr entfaltet wird, größer. Daher verschiebt sich auch die untere Grenze des Bewegungsumfangs, 
im angenommenen Beispiel von 140º auf 110º. Bei einer vorgegebenen Winkeländerung des Ge-
lenks hängt die Längenänderung der Sarkomere von der Faserlänge ab. Bei großer Faserlänge ist 
die Längenänderung der Sarkomere pro Grad Rotation des Gelenks klein. Wegen der oben be-
schriebenen Kraft-Längen-Charakteristik ändert sich folglich die Muskelkraft bei Bewegung des 
Gelenks nur gering. Bei kurzer Faserlänge muss sich hingegen die Länge der Sarkomere im Ablauf 




Abb. 9.17 Veränderung der Grenzen des Bewegungsumfangs eines Gelenks durch Änderung der 
Muskellänge. Bei kurzen Muskelfasern (oberer Teil der Abbildung) sei das Gelenk zwischen 140 
und 100 beweglich. Längere Muskelfasern (unterer Teil der Abbildung) verändern die minimale 
und maximale Länge des Muskels. Damit verschieben sich die Grenzen von Beugung und Streckung 
auf 110 und 35 und ändern den Bewegungsumfang auf 75. 
 
 Insgesamt dürfen wir annehmen, dass für Skelettmuskel ein enger Zusammenhang zwischen 
der Architektur der Muskeln, ihrer geometrischen Anordnung relativ zu Knochen und Gelenken 
und ihren mechanischen Aufgaben in Bezug auf Kraftentfaltung, Längenänderung und Geschwin-
digkeit besteht. Wenn die Spezialisierung auf bestimmte mechanische Aufgaben durch Architektur 
und Lage einzelner Muskeln bereits vorgegeben ist, kann sich das Zentralnervensystem vornehm-
lich darauf beschränken, die Aktivierung der Muskeln zu koordinieren. Es ist dann nicht erforder-
lich, dass das Zentralnervensystem bei jeder Aktivierung eines Muskels die oben genannten Para-
meter im Detail steuert. Die Muskeln übernehmen einen Teil der Regelung gewissermaßen selber. 
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9.10    Training von Kraft und Ausdauer 
Kraft und Leistung der Muskeln sind zentrale Voraussetzungen für die Ausführung körperlicher 
Tätigkeiten. In diesem Zusammenhang ist Kraft das Ergebnis des Zusammenwirkens der statischen 
oder dynamischen Kraftentfaltung mehrerer Muskeln bei willentlicher (antizipierter) Ausführung 
einer Aufgabe. Maximale Kraft entsteht, wenn die Muskeln maximal kontrahiert werden; üblicher-
weise wird die Maximalkraft bei einer einzigen Ausführung einer gegebenen Aufgabe bestimmt 
(one repetition maximum, 1 RM). Die Maximalkraft ist bei einer konzentrischen Kontraktion gerin-
ger als bei einer isometrischen Kontraktion. Der Grund hierfür ist die Abhängigkeit der Kraftentfal-
tung eines Muskels von der Geschwindigkeit seiner Längenänderung; siehe Abschnitt 9.3. 
 
 
Abb.9.18 Abhängigkeit von Kraft und Leistung von der Geschwindigkeit der Längenänderung eines 
Muskels bei konzentrischer Kontraktion 
 
 Leistung ist die pro Zeiteinheit geleistete Arbeit; sie ist das Produkt von KraftWeg/Zeit oder 
von KraftGeschwindigkeit (Abb. 9.18). Die höchste Leistung eines Muskels wird erreicht, wenn 
die Kontraktionsgeschwindigkeit bei etwa 25–30 Prozent ihres Höchstwertes liegt; die Kraft beträgt 
dann etwa 50 Prozent der isometrischen Maximalkraft. Als Schnellkraft bezeichnet man die Fähig-
keit, in einer vorgegebenen Zeit einen möglichst großen Impuls zu erzeugen. Eine hohe Schnell-
kraft ist erforderlich, wenn Bewegungen in möglichst kurzer Zeit ausgeführt werden müssen oder 
Gegenstände eine hohe Endgeschwindigkeit erhalten sollen. Als Explosivkraft wird der zeitliche 
Anstieg der Kraft bezeichnet. Ein hoher Wert der Explosivkraft bedeutet, dass ein bestimmter Wert 
der Kraft in kurzer Zeit entfaltet werden kann. Zwischen der Maximalkraft (1 RM) und der Bewe-
gungsgeschwindigkeit und Beschleunigung besteht eine positive Korrelation (Bührle und Schmidt-
bleicher, 1977).  
 Für die Erhöhung der Muskelkraft gibt es eine Vielfalt von Trainingsmethoden, angewandt 
vor allem in Sportarten, die hohe Beschleunigungen und schnelle Kraftentfaltung erfordern. Grund-
sätzlich tragen zwei unterschiedliche Mechanismen zur Steigerung der individuellen Muskelkraft 
bei, die Vergrößerung des Muskelquerschnitts (Muskelhypertrophie) und die neurale Anpassung 




























traktionskraft, Bewegungen und Geschwindigkeit aufgabenspezifisch gestaltet (Sale, 1992; Behm 
und Sale, 1993).  
9.10.1  Kraftzuwachs durch Muskelhypertrophie  
Die Fähigkeit eines Muskels zur Kraftentfaltung ist von einer Reihe von Faktoren abhängig: Aus-
gangslänge, Dehnungs- oder Verkürzungsgeschwindigkeit, exzentrische Anfangsphase, Typ der 
Muskelfasern, Zahl der gleichzeitig wirkenden motorischen Einheiten, Muskelquerschnitt, Impuls-
frequenz und Bereitstellung der für die Muskeltätigkeit nutzbaren Nährstoffe (Behm und Sale, 
1993). Beim Training zur Vergrößerung des Muskelquerschnitts werden wiederholte exzentri-
sche/konzentrische Bewegungen unter hoher Belastung ausgeführt (Schmidtbleicher, 1992). Emp-
fohlen werden 15 bis 20 Wiederholungen pro Trainingseinheit. Dabei soll die trainierende Person 
so gefordert sein, dass die beiden letzten Wiederholungen einer Einheit nur noch ansatzweise oder 
mit Unterstützung ausgeführt werden können. In der Regel werden mindestens 4 bis 5 Trainings-
einheiten unterbrochen von Pausen einer Dauer zwischen 15 Sekunden und 2 Minuten vorgesehen, 
um eine komplette Erschöpfung der beübten Muskelgruppe zu erzielen (Tesch, 1982). Das verzö-
gerte Einsetzen von Muskelschmerzen scheint Hypertrophie auszulösen; dies ist die gängige Be-
gründung für die Trainingsempfehlungen beim Bodybuilding (Tesch und Larson, 1992). 
 In bestimmten Sportarten ist eine Erhöhung der Körpermasse durch Muskelhypertrophie un-
erwünscht, weil der Sportler oder die Sportlerin dann mehr Körpermasse bewegen müsste. Außer-
dem führt mehr Muskelmasse nicht notwendigerweise zu einer Erhöhung der Kraft bei hoher Kon-
traktionsgeschwindigkeit. Beispielsweise stellten Tesch und Larson (1992) fest, dass Bodybuilder 
verglichen mit einer Kontrollgruppe von Leistungsgewichthebern bei hoher Kontraktionsgeschwin-
digkeit eine geringere Fähigkeit zur Erzeugung eines Drehmoments aufwiesen. Derartige Verände-
rungen der Fähigkeit zur Drehmomententwicklung bei hohen Geschwindigkeiten können durch den 
veränderten Aufbau des vergrößerten Muskels bedingt sein, können aber auch damit zusammen-
hängen, dass in der Gruppe der Bodybuilder vornehmlich isometrisch oder mit geringen Kontrakti-
onsgeschwindigkeiten trainiert worden war. 
9.10.2  Kraftzuwachs durch neurale Anpassung  
Möglicherweise kann die Kraftentwicklung eines Muskels durch neurale Anpassung wesentlich 
beeinflusst werden (Sale 1992). Untersuchungen der Wirkung verschiedener Trainingspläne auf das 
Zentralnervensystem deuten darauf hin, dass neurale Anpassungen aufgabenspezifisch sind (Behm, 
1995; Almåsbakk und Hoff, 1996; Moritani und de Vries, 1979). Sale und MacDougall (1983) for-
mulierten die Hypothese der „Spezifität des Trainings“. Danach wird angenommen, dass größere 
Leistungssteigerungen dann möglich sind, wenn die Trainingsaufgaben den Wettkampfaufgaben so 
weit wie möglich entsprechen. Eine Reihe von Beobachtungen stützt diese Hypothese: 
 Überproportionaler Anstieg der Muskelkraft zu Beginn eines Trainingprogramms. Jones und 
Rutherford (1987) beobachteten nach 12 Wochen dynamischem Training der Knie-Strecker einen 
Anstieg von etwa 250% der Höhe der im Training verwendeten Lasten.Der Muskelquerschnitt des 
Quadrizeps war jedoch nur um etwa 5% vergrößert. Eine Anpassung des Muskels allein kann den 
beobachteten Anstieg der Muskelkraft nur schwer erklären. 
 An die Aufgabe angepasstes Training. Rutherford und Jones (1986) beobachteten, dass 12 
Wochen dynamisches Krafttraining die dynamische Kraft weitaus stärker (etwa 200%) als die iso-





metrische Kraft (etwa 20%) erhöhte. Almasbakk und Hoff (1996) zeigten, dass nach 6-wöchigem 
Training im Bankdrücken bei angestrebter maximaler Geschwindigkeit in der konzentrischen Phase 
sowohl mit kleiner Last (0,37 kg) als auch mit hoher Last (80-85% von 1RM) die Geschwindigkeit 
bei submaximaler Last ähnlich beeinflusst wurde. Die genannten Studien belegen die Koordination 
der Agonisten, Synergisten und Antagonisten sowie der Haltungskontrolle durch angepasstes Trai-
ning. Nach Behm und Sale (1993) hat bei geschwindigkeitsspezifischem Training die beabsichtigte 
Bewegungsgeschwindigkeit möglicherweise einen größeren Einfluss auf das Ergebnis als die tat-
sächliche Geschwindigkeit. 
9.10.3  Kraftzuwachs nach mentalem Training. 
Yue und Cole (1992) verglichen die Kraft der maximalen isometrischen Abduktion des 5. Fingers 
zwischen einer tatsächlich trainierten Gruppe und einer Gruppe, die sich die Trainingsübungen le-
diglich vorstellen sollte. In der tatsächlich trainierten Gruppe nahm die Kraft um 30% zu, während 
in der lediglich mental trainierten Gruppe die Kraft um 20% anstieg. In einer nicht trainierten Kon-
trollgruppe stieg die Kraft im gleichen Zeitraum um 3,7% an. Ähnliche Resultate berichten Herbert 
und Mitarbeiter (1998) für die Plantarflexoren des Fußes. Diese Ergebnisse legen nahe, dass beo-
bachtete Änderungen der Muskelkraft nicht alleine durch Anpassung der Muskeln erklärt werden 
können. Die neuromuskuläre Steuerung muss entweder durch Lerneffekte oder durch veränderte 
Muster der Aktivierung der motorischen Einheiten einen Beitrag leisten. Die Kraft eines Muskels 
hängt von der Anzahl der beteiligten motorischen Einheiten und ihrer Erregungsfrequenz ab (Adri-
an und Bronk 1929). In einer Reihe von Studien (Agaard u. Mitarb. 2000 und 2002, Hakkinen u. 
Mitarb. 1996 und 1998) wurde nach Krafttraining ein Anstieg der EMG-Aktivität von Agonisten 
und Synergisten beobachtet. 
 Die Beobachtung, dass im Fall eines unilateralen Trainings auch kontralateral ein Kraftzu-
wachs auftritt, ist ein starker Hinweis für neurale Anpassung. Nach Munn und Mitarbeitern (2004) 
liegt der kontralateral beobachtete Kraftzuwachs nach unilateralem Training bei etwa 8%. Eine Zu-
nahme des Muskelquerschnitts der untrainierten Extremität wurde dabei nicht beobachtet (Narici et 
al. 1989, Ploutz et al. 2006). Shima und Mitarbeiter (2002) beobachteten nach einseitigem Flexions-
Training eine erhöhte EMG-Aktivität sowohl in der trainierten wie auch in der untrainierten Extre-
mität. Lee und Mitarbeiter (2009) berichteten über eine Beteiligung der motorischen Hirnrinde an 
der Entstehung der kontralateralen Effekte. 
 Für neurale Anpassung ist es wichtig, dass alle motorischen Einheiten einbezogen werden, 
und zwar insbesondere die hochschwelligen motorischen Einheiten für schnelle Bewegungen. Nar-
done und Mitarbeiter (1989) zeigten, dass im Gegensatz zum Henneman’schen Größenprinzip mit 
wohlgeordneter Rekrutierung motorischer Einheiten bei exzentrischem Training einige hochschwel-
lige motorische Einheiten für schnelle Bewegungen vor den niedrigschwelligen für langsame Be-
wegungen aktiviert werden. Dies macht deutlich, dass das Training exzentrische und konzentrische 
Kontraktionen umfassen muss. Für Verbesserungen der Schnelligkeit des Kraftanstiegs werden hö-
here Kräfte bei weniger Wiederholungen empfohlen. Die Adaptation infolge eines solchen hochin-
tensiven Trainings scheint eine schnellere Rekrutierung motorischer Einheiten und eine höhere Ak-
tivierungsrate der Motoneuronen zu bewirken (Schmidtbleicher, 1992). Für eine Erhöhung von 
Schnellkraft und Maximalkraft durch neurale Anpassung (ohne Erhöhung der Körpermasse) werden 
3–4 Trainingseinheiten mit 4–6 Wiederholungen bei höchster Kraftleistung oder höchster ange-
strebter Geschwindigkeit in der konzentrischen Phase empfohlen (Hoff und Helgerud, 2004). Hier 





erscheint wichtig, dass zwischen den Einheiten jeweils längere Pausen ( > 2 min) eingelegt werden. 
Abbildung 9.19 gibt einen Überblick über den Zuwachs der Muskelkraft, der durch Hypertro-
phietraining sowie durch neurale Anpassung erreicht werden kann. 
 
 
Abb. 9.19 Kraftzuwachs durch morphologische und neurale Anpassung (nach Sale 1988) 
 
9.10.4  Ausdauertraining 
Ausdauer ist definiert als Fähigkeit des Körpers unter Belastung einen Leistungsverlust durch Er-
müdung möglichst lange Zeit hinauszuschieben. Ausdauer stellt hohe Anforderungen an das kardi-
ovaskuläre und das neuromuskuläre System. Kardiorespiratorische Ausdauer wurde lange Zeit als 
eine der grundlegenden Komponenten körperlicher Leistungsfähigkeit angesehen (Åstrand und Ro-
dahl, 1986, Maughan, 1969). Ausdauer stellt jedoch nicht nur Anforderungen an die aerobe Kapazi-
tät, sie wird auch von somatischen Faktoren (Geschlecht, Alter, Körpermaße), psychologischen 
Faktoren (Einstellung, Motivation), der Umgebung (geografische Höhe, Temperatur) sowie von der 
Anpassung an das Training beeinflusst.  
 Ausdauer ist primär davon abhängig, dass die aktiven Muskelzellen mit dem notwendigen 
Sauerstoff und wichtigen Nährstoffen versorgt werden. Gleichzeitig müssen Wärme, Kohlendioxid 
und andere Stoffwechselprodukte abgeführt werden, ohne dass die Homöostase in anderen Teilen 
des Körpers beeinträchtigt wird. Während der Trainingsübungen muss der Körper Sauerstoff aus 
der Umgebungsluft durch die Luftröhre in die Lungen transportieren, von dort im kardiovaskulären 
System verteilen und die Muskelzellen versorgen. In der anderen Richtung muss Kohlendioxid aus 
den Muskelzellen abtransportiert werden. An mehreren Stellen können Engpässe beim Sauer-
stofftransport entstehen. Günstig für die Ausdauer ist das Überwiegen „langsamer“ Muskelfasern 
vom Typ 1.  
 Die Ausdauer hängt wesentlich von der aeroben und die anaeroben Kapazität ab. Objektives 
Maß der aeroben Kapazität ist die maximale Sauerstoffaufnahme VO2max. Sie ist definiert als die 
Höchstmenge an Sauerstoff, die eine Person bei dynamischem Training aufnehmen kann und wird 
in Millilitern pro Kilogramm und Minute (mlkg-1min-1) angegeben (Åstrand und Rodahl, 1986, 
Saltin, 1990). In der Normalbevölkerung liegt ihr Wert bei Frauen bei 35-45 mlkg-1min-1 und bei 


















und kann Werte von 80-90 mlkg-1min-1 annehmen. Bei einer Angabe der aeroben Kapazität in der 
Einheit mlkg-1min-1 wird ein linearer Zusammenhang zwischen Körpermasse und Sauerstoffver-
brauch vorausgesetzt. Das ist jedoch nur näherungsweise richtig (Bergh u. Mitarb. 1991). Unter 
dieser Annahme wird die Ausdauer von Personen geringer Körpermasse über- und von Personen 
hoher Körpermasse unterbewertet. Deshalb wurde vorgeschlagen, beim Vergleich der aeroben Ka-
pazität von Personen mit stark unterschiedlicher Körpermasse die Sauerstoffaufnahme in der Ein-
heit mlkg-0,75min-1 zu messen. 
 Die anaerobe Kapazität, oder Laktatschwelle, ist definiert als höchste Leistung, höchste Sau-
erstoffaufnahme oder höchste Herzschlagfrequenz, bei denen sich bei dynamischer Arbeit unter 
Einsatz großer Muskelgruppen die Produktion und der Abtransport von Laktat die Waage halten 
(Helgerud, Ingjer und Strømme, 1990). Der Wirkungsgrad von Arbeit ist definiert als Quotient aus 
geleisteter Arbeit und Sauerstoffverbrauch. Beim Wirkungsgrad bestehen große individuelle Unter-
schiede (Conley und Krahenbuhl, 1980, Helgerud, 1994). Die Ursachen dieser Unterschiede sind 
noch wenig erforscht, hier scheinen anatomische Merkmale, mechanische und neuromuskuläre Ei-
genschaften, sowie die Fähigkeit zur Speicherung elastischer Energie eine Rolle zu spielen (Bunc 
und Heller, 1989, Di Prampero und Mitarb.,1986, Costill und Mitarb., 1973).  
 Für die Aufrechterhaltung eines gesunden kardiovaskulären Zustands spielt das Ausmaß der 
regelmäßigen körperlichen Aktivität eine wichtige Rolle. Die maximale aerobe Kapazität wurde als 
wichtiger Indikator der Lebenserwartung gesunder Menschen wie auch von Patienten mit Herz-
Kreislauf-Erkrankungen identifiziert. Ein erhöhtes Risiko besteht, wenn die aerobe Kapazität und 
das Herzschlagvolumen abnehmen und gleichzeitig die Herzschlagfrequenz zunimmt (American 
College of Sports Medicine, 1998). Jüngere, Ausdauer-trainierte Menschen haben wegen schnelle-
rer diastolischer Füllung und linksventrikulärer Leerung (Ekblom und Hermansen, 1968) ein höhe-
res Herzschlagvolumen als mäßig aktive Personen. 
 Zur Steigerung von Sauerstoffaufnahme und Herzschlagvolumen wird Training von niedriger 
bis hoher Intensität ausgeführt. Neueste Studien haben jedoch ergeben, dass hochintensives Inter-
valltraining die Erhöhung der Spitzenwerte von Sauerstoffaufnahme und Herzschlagvolumen stär-
ker beeinflusst als Training mit niedriger oder mittlerer Intensität (American College of Sports Me-
dicine, 1998, Pollock, 1973). Für die Ausdauer ist vor allem die Pumpleistung des Herzens, das 
Herzminutenvolumen, ein begrenzender Faktor. Das Herzschlagvolumen nimmt mit der Arbeitsbe-
lastung zu. Es kann bei einem trainierten Sportler doppelt so hoch sein wie bei einer nicht trainier-
ten Person. Studien zeigen, dass für eine Erhöhung des Herzschlagvolumens die Trainingsintensität 
bis an die Grenze der aeroben Kapazität gesteigert werden muss (Gledhill u. Mitarb., 1994, Zhou 
und Mitarb., 2001). Dies ist die Begründung für hochintensives, aerobes Intervalltraining im Rah-
men des Ausdauertrainings. Die Trainingsintensität bei aerobem Intervalltraining wird durch den 
Vergleich mit der maximalen Herzschlagfrequenz bestimmt. Diese Frequenz wird aus der Formel 
„220 minus Alter“ vorhergesagt. Für eine dreißig Jahre alte Person wäre die maximale Herzschlag-
frequenz somit gleich 220–30 = 190 pro Minute. Die Formel liefert jedoch nur einen Näherungs-
wert; im Einzelfall bestehen große Unterschiede. Die tatsächliche maximale Herzschlagfrequenz 
kann nur individuell ermittelt werden. Die Intensität eines Trainings wird als niedrig, mittel oder 
hoch eingestuft, wenn 40–60 %, 60–80% oder 90–95% der maximalen Herzschlagfrequenz erreicht 
werden. 
 Bei Intervalltraining mit Intervalldauern von 3 bis 8 Minuten dauert die erste Anpassung von 
Atmung, Kreislauf und Herzschlagvolumen etwa 1 bis 2 Minuten. Dabei entsteht ein Sauerstoffde-





fizit. In diesen Zeitraum fallen die Anpassung des Herzminutenvolumens, der Herzschlagfrequenz 
und der Lungenventilation (Hoff und Helgerud, 2004). Die Trainingsbelastung bezüglich des Herz-
schlagvolumens dauert bei derartigem Intervalltraining folglich zwischen 2 und 6 Minuten. Das 
maximale Herzschlagvolumen wird während, und nicht nach dem Training erreicht. Bei Intervall-
training hoher Intensität kommt es zwangsläufig zu einer Ansammlung von Laktat im Körper. Zum 
Abbau des Laktatspiegels sind Intervalle mit geringerer Trainingsintensität erforderlich. Dabei ha-
ben sich Intervalle von 3 Minuten Dauer bei 70% maximaler Herzschlagfrequenz als besonders 
effektiv erwiesen. In diesem Modus konnte der Laktatspiegel weitaus schneller als bei völliger In-
aktivität gesenkt werden (Hermansen u. Mitarb. 1972). Der Vorteil von Intervalltraining liegt nicht 
– wie oft irrtümlich angenommen – darin, dass häufige Erholungsphasen an sich schon ein wir-
kungsvolles Training des Kreislaufs darstellen (Hoff und Helgerud, 2004).  
 Nach einem 8- bis 10-wöchigen Intervalltraining mit einer Intensität von 90–95 Prozent der 
maximalen Herzschlagfrequenz liegt die Steigerung der Sauerstoffaufnahme in der Größenordnung 
von 10–30% (American College of Sports Medicine, 1998, Helgerud und Mitarb., 2001und 2002). 
Es bestehen jedoch individuelle Unterschiede in Abhängigkeit von der Ausgangskondition und der 
Trainingsdauer und -häufigkeit. Bei Training mit relativ niedrigerer Intensität, z.B. 60–80% der 
maximalen Herzschlagfrequenz, erhöht sich die Sauerstoffaufnahme nur um 5–10 Prozent (Ameri-
can College of Sports Medicine, 1998, Pollock, 1973). Die aktuelle Empfehlung für das Training 
der aeroben Kapazität lautet: Vier 4-minütige Trainingseinheiten bei 90-95% der maximalen Herz-
dchlagfrequenz, unterbrochen von drei 3-minütigen aktiven Erholungsintervallen bei 70% der ma-
ximalen Herzschlagfrequenz. Als Training werden Berglaufen oder Ergometertraining auf dem 
Fahrrad oder einem Laufband empfohlen. Zur Erhaltung einer erhöhten aeroben Kapazität soll 1-2 
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10   Mechanische Aspekte der Haut 
Die Haut erfüllt eine Reihe wichtiger Aufgaben für den Körper; ein Teil dieser Aufgaben ist me-
chanischer Natur. Mit Ausnahme derjenigen Kräfte, die auf die Zähne wirken, werden alle äußeren 
Kräfte auf den Haltungs- und Bewegungsapparat durch die Haut übertragen. Die Verformung und 
Verschiebung der Haut verteilt die Einwirkung dieser Kräfte auf größere Flächen und dämpft die 
Spitzenwerte der Belastung. Für die Funktion der Gelenke ist wichtig, dass die Haut leicht dehnbar 
ist. Andernfalls wären Bewegungen erschwert und der Bewegungsspielraum würde eingeengt. Ein 
Beispiel hierfür ist die Einschränkung der Bewegung bei einer Schwellung im Gelenkbereich, da 
die durch die Schwellung vorgespannte Haut nur noch eine geringe, zusätzliche Dehnung erlaubt. 
Narben in der Nähe des Gelenks können ebenfalls die Bewegung einschränken, da Narbengewebe 
weniger dehnbar ist als normale Haut. 
 Beim Greifen und Halten können hohe Druck- und Scherspannungen auf die Gewebe der 
Handoberfläche wirken. Hoher Druck, speziell im Bereich der Fersen und der Ballen, wirkt beim 
Stehen und Gehen auf die Fußsohle. Beim Sitzen und Liegen wird die Haut in geringerem Maß auf 
Druck beansprucht, da sich die Gewichtskraft des Körpers auf eine größere Auflagefläche verteilt. 
Im Gegensatz zu Hand und Fuß, wo normalerweise ein rascher Wechsel von Be- und Entlastung 
erfolgt, kann der Druck auf den im Sitzen oder Liegen beanspruchten Hautpartien jedoch über län-
gere Zeiträume konstant bleiben. Dies kann pathologische Veränderungen der Haut zur Folge ha-
ben. Die Toleranz der Haut gegenüber Druck, Scherung und Reibung ist bei der Anpassung von 
Prothesen und Orthesen zu beachten. 
 Abgesehen von ihren mechanischen Aufgaben hat die Haut eine Schutzfunktion. Vornehmlich 
ihre äußerste Schicht, die Hornhaut (Stratum corneum), bildet einen Schutzwall gegen das Eindrin-
gen von Bakterien und chemischen Stoffen. Rezeptoren in der Haut registrieren Berührung, Druck, 
Dehnung, Vibration  und Temperatur. Dehnung der Haut ruft eine Spannungsempfindung hervor, 
die bei zunehmender Reizstärke in eine Schmerzempfindung übergeht. Durch die Steuerung der 
Durchblutung und der Produktion von Schweiß spielt die Haut ferner eine bedeutende Rolle bei der 
Wärmeregulation des Körpers. 
10.1    Anatomischer Aufbau der Haut 
Die Haut besteht aus mehreren Schichten, die sich deutlich unterscheiden: Epidermis, Korium und 
Subcutis (Abb. 10.1). Die Epidermis ist eine nicht durchblutete Zellschicht. Ihre Dicke an verschie-
denen Stellen des Körpers ist unterschiedlich. Typischerweise beträgt sie etwa 0,1 mm; sie kann auf 
Handflächen und Fußsohlen jedoch auch Werte bis 1,0 mm annehmen. Zellen werden an der Grenz-
fläche zwischen Epidermis und Korium, gebildet. Während eines Zeitraums von rund einem Monat 
wandern diese Zellen in Richtung der Hautoberfläche. Sie nehmen dabei nach und nach eine abge-
plattete Form an, verlieren den Zellkern und sterben schließlich ab. Während der Wanderung pro-
duzieren die Zellen Keratin, ein faserförmiges Protein. Das Keratin der abgestorbenen Zellen, ver-
stärkt durch zusätzliche chemische Bindungen, verbleibt an der Hautoberfläche und bildet das Stra-
tum corneum (Hornhaut). An nicht oder nur gering mechanisch beanspruchten Stellen hat die Horn-
haut eine Dicke von etwa 0,02 mm; bei häufig und hoch beanspruchten Hautpartien kann die Dicke 
erheblich höher sein. Die Oberfläche der Hornhaut unterliegt im täglichen Leben ständiger Abnut-
Mechanische Aspekte des Haltungs- und Bewegungsapparates 
 
 212
zung. Die fortlaufende zelluläre Erneuerung der Epidermis bewirkt, dass die Schichtdicke der 
Hornhaut auf Dauer erhalten bleibt. 
 
 
Abb. 10.1 Schematische Übersicht über den Aufbau der Haut aus den Schichten Stratum corneum 
(Hornhaut), Epidermis und Korium. Die Abbildung enthält typische Abmessungen der Schichtdi-
cken. An einzelnen Stellen der Oberfläche des Körpers können Schichtdicken jedoch weit höher als 
hier angegeben sein. Nach: Payne (1991). 
 
 Die primäre Aufgabe des Korium ist, die Ernährung der Epidermis sicherzustellen und ihr 
mechanischen Halt zu geben. Die dünne Zellschicht der Epidermis allein wäre mechanisch wenig 
widerstandsfähig. Das Korium besteht aus etwa 35% Volumenanteil Kollagen, etwa 0,5%  Elastin, 
etwa 65% Wasser und zusätzlich aus einem geringen Volumenanteil an Zellen und Interzellulärsub-
stanz. Bei den Kollagenfasern handelt es sich um das gleiche Material, das beim Aufbau von Seh-
nen und Bändern Verwendung findet. Die Faserbündel des Kollagens bilden ein 2-dimensionales 
Netzwerk; sie sind teilweise in Vorzugsrichtungen angeordnet. Im unbelasteten Zustand sind die 
Fasern nicht gestreckt, sondern nehmen eine wellige Form an. Die Form der Fasern und die Anord-
nung im Netzwerk  sind für die Dehnungseigenschaften und die Zugfestigkeit des Korium verant-
wortlich. Die Fasern des Elastin bilden ein zweites Netzwerk. Man nimmt an, dass das Netzwerk 
des Elastin für die Dehnungseigenschaften der Haut bei niedrigen Spannungen verantwortlich ist. 
Die im Korium vorhandenen Interzellulärsubstanzen werden für die viskoelastischen Eigenschaften 
der Haut verantwortlich gemacht. 
10.2    Mechanische Kennwerte 
10.2.1 Elastizitätsmodul 
Abbildung 10.2 zeigt das in-vitro Spannungs-Dehnungs Diagramm einer Hautprobe. Ausgehend 
vom unbelasteten Zustand dehnt sich die Probe bereits bei geringer Spannung (Bereich A des Dia-














nimmt bei einem steilen Anstieg der Spannung die Dehnung nur noch wenig zu (Bereich C). Nähert 
sich die Dehnung dem Wert 1,0 (gleichbedeutend mit 100% Längenzunahme im Vergleich zur 
Ausgangslänge) erfolgt ein Riss der Probe.  
 
 
Abb. 10.2 In-vitro Spannungs-Dehnungs Kurve einer Hautprobe aus dem Bauchbereich. A: Bereich 
großer Dehnung bei kleiner Spannung, d.h. Bereich kleinen Elastizitätsmoduls. (Zwischen dem Ur-
sprung des Diagramms und einer Dehnung von etwa 0,6 nimmt die Spannung so gering zu, dass in 
der Zeichnung die Spannungs-Dehnungs Kurve mit der horizontalen Achse zusammen zu fallen 
scheint.) B: Übergangsbereich. C: Bereich höherer Spannung und höheren Elastizitätsmoduls. 
Nach: Daly (1982). 
 
 
Abb. 10.3 Qualitative Erklärung der Form der in Abb. 10.2 gezeigten Spannungs-Dehnungs Kurve. 
Nach: Daly (1982). 
 
 Die Form der Spannungs-Dehnungs Abhängigkeit in Abb. 10.2 wird qualitativ dadurch er-
klärt (Abb. 10.3), dass die wellig geformten Kollagenfasern im Bereich A der Kurve einer Dehnung 
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beginnen sich die Fasern mehr und mehr zu strecken und in Richtung der Zugkraft auszurichten. Je 
mehr Fasern ausgerichtet sind, umso steiler wird der Anstieg der Spannungs-Dehnungs Kurve, d.h., 
umso größer wird der Elastizitätsmodul der Probe. Im Bereich C sind die Kollagenfasern in Rich-
tung der Zugkraft gestreckt. Die Dehnung kann jetzt nur noch wenig zunehmen, bevor die Probe 
reißt. In den Bereichen B und C ist die Spannungs-Dehnungs Kurve von Haut der Spannungs-
Dehnungs Kurve von Sehnen ähnlich; bei Sehnen fehlt jedoch der Anfangsbereich A großer 
Dehnung bei kleiner Spannung. 
 
 
Abb. 10.4 Anfangsbereich der Spannungs-Dehnungs Kurve von Abb. 10.2, gezeichnet in einem be-
zogen auf die Spannung um den Faktor 100 vergrößerten Maßstab. Zwischen den Dehnungswerten 
Null und 0,4 besteht ein linearer Zusammenhang zwischen Spannung und Dehnung. Der Elastizi-
tätsmodul (der Anstieg der Spannungs-Dehnungs Kurve) in diesem Bereich beträgt etwa 5 kPa. 
Nach: Daly (1982). 
 
 Abb. 10.4 zeigt den Anfangsbereich der Spannungs-Dehnungs Kurve der Abb. 10.2 in einem 
in y-Richtung um etwa den Faktor 100 vergrößerten Maßstab. Man erkennt, dass im Dehnungsbe-
reich zwischen  = 0 und  = 0,4 ein nahezu linearer Zusammenhang zwischen Spannung und Deh-
nung besteht. In diesem Dehnungsbereich beträgt der Elastizitätsmodul der Haut (Anstieg der 
Spannungs-Dehnungs Kurve) typischerweise etwa 5 kPa (Daly 1982). Dieser Elastizitätsmodul ist 
rund 100-fach geringer als der Modul von weichem Gummi. Man nimmt an, dass das elastische 
Verhalten der Haut in diesem Bereich großer Anfangsdehnung nicht durch das Kollagen sondern 
durch das Elastin Netzwerk bewirkt wird. Elastin ist für die mechanischen Eigenschaften in dem 
Dehnungsbereich verantwortlich, in dem die Kollagenfasern noch völlig entspannt sind. Elastin 
spielt hingegen keine Rolle für die Höhe der Zerreißspannung der Haut (Oxlund u. Mitarb. 1988). 
Mit zunehmendem Alter wird das Elastin-Netzwerk abgebaut. Ohne Elastin kommt es bei einem 
Nachlassen der Zugspannung nicht zu einer vollständigen Rückbildung einer Verformung; bei der 
Spannung Null verbleibt eine plastische Verformung. Plastische Verformung wird für die Entste-
hung von Falten verantwortlich gemacht. 
 Narbengewebe enthält einen stark gegenüber Normal erhöhten Anteil an Kollagenfasern 
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Härte gekennzeichnet. Abb. 10.5 zeigt die Spannungs-Dehnungs Kurve von hypertrophem Narben-
gewebe im Vergleich zur Kurve einer normalen Hautprobe. Der Anfangsbereich großer Dehnbar-
keit, der für normale Haut charakteristisch ist, wird bei Narbengewebe nicht beobachtet. Die maxi-
male Dehnung von Narbengewebe ist folglich geringer als diejenige von Haut. Die maximale Stei-
figkeit (Anstieg der Kurven in ihrem Endbereich) ist für Narbengewebe und Haut jedoch sehr ähn-
lich. Zur Erklärung wird angenommen, dass anders als in der Haut im Narbengewebe die Kollagen-
fasern bereits im ungedehnten Zustand vorzugsweise in Längsrichtung der Narbe ausgerichtet sind. 
Dadurch entfällt in der Spannungs-Dehnungs Kurve der Anfangsbereich großer Dehnung, in dem 
sich die Fasern zunächst in Zugrichtung ausrichten. Für die Steifigkeit im Endbereich und die Zer-




Abb. 10.5 Vergleich der Spannungs-Dehnungs Kurven von Haut und hypertrophem Narbengewebe. 
Im Gegensatz zu Haut zeigt hypertrophes Narbengewebe praktisch keine Dehnung unter geringer 
Spannung. Die Elastizitätsmoduli unter höherer Spannung sind sehr ähnlich. Nach: Dunn u. Mit-
arb. (1985). 
 
 Ein Zugversuch, in welchem eine Hautprobe nur in einer Richtung belastet wird (uniaxiale 
Belastung), kann das elastische Verhalten von Haut nur näherungsweise beschreiben. Da das Kol-
lagen ein ebenes Netzwerk bildet, und da die beobachteten Dehnungen groß sind, muss man für 
eine genaue Beschreibung Proben gleichzeitig in 2 Richtungen belasten (biaxiale Belastung) und 
die Deformation in beiden Richtungen beobachten (siehe z.B. Schneider u. Mitarb. 1984, Reihsner 
u. Mitarb. 1996, Shang u. Mitarb. 2010). Untersuchungen auf diesem Gebiet helfen bei der Lösung 
praktischer Probleme. Ein Beispiel: Wie kann ein Hautdefekt geschlossen werden? Durch Zusam-
menziehen der Ränder, durch zusätzliche Einschnitte in der Umgebung, oder nur durch ein Trans-
plantat? 
 Um die mechanischen Eigenschaften der Haut in vivo zu charakterisieren, werden Messmar-
ken auf die Haut geklebt (Edwards u. Mitarb. 1995). Es wird die Kraft gemessen, die erforderlich 
ist, um den Abstand der Messmarken zu vergrößern. Alternativ wird das Drehmoment gemessen, 
das erforderlich ist, um zwei benachbarte Marken gegeneinander zu verdrehen. Die so erhaltenen 
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schen Kennwerte abgeleitet werden. Die Schichtdicke des gedehnten Gewebes ist unbestimmt; es 
herrscht keine gleichförmige Zug- oder Scherspannung und eine eventuell bestehende Vorspannung 
kann nicht berücksichtigt werden. In Kompressionsversuchen wird die zeitabhängige Eindrucktiefe 
eines Stempels in das zu untersuchende Hautareal gemessen. Diese Methode ist dem Verfahren der 
Härteprüfung nach Shore, das bei technischen Materialien angewandt wird, ähnlich.  
 Haut ist ein viskoelastisches Material. Wird die Dehnung einer Probe konstant gehalten, so 
nimmt mit der Zeit die Spannung ab (Spannungsrelaxation). Wird hingegen die Spannung konstant 
gehalten, nimmt mit der Zeit die Dehnung zu (Kriechverformung). Es wird angenommen, dass die 
viskoelastischen Eigenschaften von Haut durch die Grundsubstanz des Korium bestimmt werden. 
Die Grundsubstanz beeinflusst die innere Reibung zwischen den Kollagenfasern und Flüssigkeits-
verschiebungen innerhalb des Korium. 
10.2.2 Reibungseigenschaften 
Der Reibungskoeffizient der Haut hängt stark von der Befeuchtung der Oberfläche ab. Trockene 
Haut hat einen kleinen Reibungskoeffizienten. Anfeuchtung der Haut erhöht die Haftung zwischen 
der Hornhaut und äußeren Oberflächen. Bei zu starker Anfeuchtung führt ein Flüssigkeitsfilm auf 
der Oberfläche wiederum zu verminderter Reibung. 
 Die Befestigung von Prothesen am Körper erfolgt im wesentlichen durch Reibungskräfte. Für 
eine sichere Befestigung wäre ein hoher Reibungskoeffizient zwischen Haut und dem Material der 
Kontaktfläche der Prothese von Vorteil. Auf der anderen Seite könnte ein großer Reibungskoeffi-
zient hohe, auf die Haut wirkende Scherkräfte zur Folge haben. Zur Vermeidung von Hautschäden 
durch Scherbeanspruchung wäre daher ein niedriger Reibungskoeffizient von Vorteil. Die Auswahl 
der für die Auskleidung von Prothesen verwendeten Materialien erfolgt in einem Kompromiss zwi-
schen den Erfordernissen der sicheren Befestigung und der Vorbeugung vor Hautschäden. Tabelle 
10.1 listet Reibungskoeffizienten zwischen Haut,  Materialien zur Auskleidung von Prothesen und 
wollenen Socken (Sanders u. Mitarb. 1998). 
 
 Haut Wollsocke 
Plastazote, normal 0,75 0,62 
Plastazote, hart 0,80 0,64 
Pelite, medium 0,73 0,60 
wollene Socke 0,53 - 
 
Tabelle 10.1 Reibungskoeffizient zwischen Haut und wollenen Socken und Materialien der Ausklei-
dung von Prothesen (Sanders u. Mitarb. 1998) 
10.3    Reaktion der Haut auf mechanische Beanspruchung 
Bei chronischer Beanspruchung auf Druck und Scherung reagiert die Haut mit einer Verdickung der 
Hornhaut. Diese Verdickung, deutlich sichtbar an hoch beanspruchten Handflächen oder an  Fuß-
sohlen von barfuss laufenden Personen, ist als Schutzmechanismus und nicht als Erkrankung anzu-
sehen (Schuh u. Mitarb. 2007, Freeman 2002). Auch bei verdickter Hornhaut ist ein Schwitzen wei-
terhin möglich, da die Öffnungen der Schweißdrüsen durch die Hornhaut hindurchreichen. Dies ist 
nicht nur für die Reibungseigenschaft der Hautoberfläche wichtig, sondern die Anfeuchtung hält 





das Keratin dehnbar und biegsam. Trockene (dehydrierte) Hornhaut ist spröde. Aus diesem Grunde 
neigt eine trockene Hautoberfläche zur Rissbildung.  
 
 
Abb. 10.6 Erscheinungsbild der Hyperkeratose der Haut der Fußsohle. Nach: Singh u. Mitarb. 
1996 
 
 Eine zu starke Ausbildung der Hornhaut (Hyperkeratose) kann jedoch Beschwerden verursa-
chen. Abbildung 10.6 zeigt die Klassifikation der Hyperkeratose am Fuß. Zu fest sitzende oder 
schlecht passende Schuhe sowie Deformationen der Zehen gelten als Ursache der Callositas, die bei 
barfuss gehenden Personen nicht beobachtet wird. Messungen zeigen (Menz u. Mitarb. 2007), dass 
der Druck unter Schwielen der Fußsohle größer ist als in der Umgebung; das kann die Bildung von 
Schwielen verstärken. Auf der anderen Seite kann in sehr locker sitzenden oder hinten offenen 
Schuhen durch Scherverformung am Rand der belasteten Fläche, beispielsweise an der Peripherie 
des Absatzes, ebenfalls eine Callositas auftreten (Singh u. Mitarb. 1996). 
10.4    Schädigung der Haut durch mechanische Beanspruchung 
10.4.1 Schädigung durch Druck 
Übersteigt der Druck auf der Hautoberfläche den arteriellen Blutdruck in den Gefäßen der Haut, 
kommt es zu einer Verminderung und schließlich zu einer Absperrung der Durchblutung der Haut 
(Ischämie). Die Folgen sind Sauerstoffmangel (Hypoxie) und eine Ansammlung von Stoffwechsel-
produkten. Hält die Unterbrechung der Durchblutung länger an, kommt es zur Nekrose. War die 
Durchblutung der Haut durch zu hohen Druck unterbrochen, öffnen sich nach dem Absetzen des 
Drucks alle Gefäße, und es kommt zu einer Schwellung. Wird die bis zur nächsten Druckbeanspru-
chung benötigte Erholungszeit zu kurz gewählt, so ist die Toleranzgrenze bei der zweiten Bean-
spruchung erniedrigt. Bei zu geringen Erholungszeiten kann wiederholte Druckbeanspruchung zu 
einem Zustand der "Null-Toleranz" führen. Dies wird beispielsweise bei schlecht angepassten Or-
thesen, Schienen und Schuhen beobachtet, deren Verwendung nach einigen, immer kürzer währen-
den Trageversuchen vom Patienten völlig eingestellt wird. 
 Die Ansammlung von Stoffwechselprodukten, die bei Sperrung der Durchblutung nicht ab-
transportiert werden können, verursacht Schmerzen. Sie signalisieren die Notwendigkeit einer La-
geänderung des Körpers oder erforderliche Verbesserungen / Veränderungen an Orthesen, Schienen 
oder Schuhen. Personen mit geminderter oder völlig fehlender Sensitivität der Haut für Druck und 
Schmerz sind einem besonderen Risiko ausgesetzt, da der natürliche Warnmechanismus nicht funk-
tioniert. Dies ist beispielsweise der Fall bei Diabetes Patienten mit gestörter Sensitivität der Haut 
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oder Tetraplegie mit einem völligen Ausfall der Sensitivität der Haut. Personen mit verminderter 
Muskelkraft sind ebenfalls einem erhöhten Risiko ausgesetzt, da sie die Warnsignale des Körpers 
zwar wahrnehmen, aber möglicherweise nicht geeignet reagieren können. Unbewegliches Liegen 
älterer Personen beim Schlafen, speziell begünstigt durch übermäßige Einnahme von Schlafmitteln, 
erhöht das Risiko für die Entwicklung von Substanzdefekten der Haut (Druckgeschwüre) im Rü-
cken- und Hüftbereich. 
 
 
Abb. 10.7 Erfahrungswerte der Toleranz von dünnen, über Knochenvorsprüngen liegenden Haut-
partien gegenüber Druckbeanspruchung. Hoher Druck wird nur über geringe Zeiträume ohne 
Schädigung vertragen; geringerer Druck ist über längere Intervalle hinweg verträglich. Nach: 




Abb. 10.8 Schäden der Haut und unterliegender Muskeln in Abhängigkeit von der Druckdosis, beo-
bachtet im Tierversuch. Bei niedriger Beanspruchung (unterhalb der eingezeichneten Kurve) ent-
stehen vornehmlich Muskelschäden; bei höherer Beanspruchung wurden zusätzlich Hautschäden 
beobachtet. Nach: Daniel u. Mitarb. (1981) 
 
 Die Ischämietoleranz der Haut, d.h. die Zeitdauer der Unterbrechung der Durchblutung, die 
ohne bleibende Schäden toleriert werden kann, ist von der Höhe des Drucks und der Zeitdauer der 










































re Zeit toleriert. Die Untersuchungen von Reswick und Mitarbeitern (1976) vermitteln einen Ein-
druck der Toleranzgrenzen (Abb. 10.7) für Hautareale oberhalb gering gerundeter Knochenvor-
sprünge. Die Autoren vermuten, dass bei höherer Schichtdicke weichen Gewebes, wie beispielswei-
se im Oberschenkel, die Toleranz gegenüber Druckbeanspruchung höher ist. Zum Vergleich: Der 
Blutdruck in den Arterien der Haut des Rückens liegt zwischen 20 und 40 mm Hg; in der Haut der 
Fußsohle liegt der Druck beim aufrechten Stand zwischen 110 und 130 mm Hg. Druckbeanspru-
chung kann in Abhängigkeit von Höhe und Dauer des Drucks auch eine direkte, mechanische Zer-
störung von Haut und unterliegendem Muskel bis hinab zum Knochen bewirken (Daniel u. Mitarb. 
1981). Beobachtungen aus Tierversuchen (Abb. 10.8) legen nahe, dass in Abhängigkeit von der 
Druckdosis das Risiko eines Muskelschadens höher ist als das Risiko eines direkten Schadens der 
Haut.  
10.4.2 Schädigung durch Scherung 
Eine Scherverformung der Haut geschieht im Kantenbereich einer auf Druck beanspruchten Fläche 
oder durch eine parallel zur Hautoberfläche wirkende Kraft (Scherkraft). Bei Scherverformung 
werden die einzelnen Schichten der Haut gegeneinander verschoben. Zu hohe oder zu häufig wie-
derholte Scherverformung schädigt speziell die Epidermis und das Korium. Bei wiederholter Ver-
formung rötet sich zunächst die Haut und Teile des Stratum corneum lösen sich ab, bis die Epider-
mis begleitet von einem scharfem Schmerz aufreißt. 
 
 
Abb. 10.9 Verformung der Haut unter einer mit einer Kraft F belasteten Fläche der Größe A sowie 
im Bereich der Kanten der Fläche. Unter dem zentralen Bereich der Fläche wird das Gewebe in 
Kompression verformt. Dies ist in der Grafik (in übertriebener Weise) durch die Höhenabnahme 
der Volumenelemente illustriert. Wegen des Eindrückens der Fläche in die Haut wird das Gewebe 
im Kantenbereich auf Zug und Scherung beansprucht. Dies ist durch die Verformung der Volumen-
elemente von einer Rechteck- in eine Trapezform illustriert. Der kreisförmige Querschnitt eines 
Gefäßes verformt sich bei Scherung zu einer flachen Ellipse. Nach: Brand u. Mitarb. (1999). 
 
 Wird ein Gegenstand mit einer Kraft F auf die Haut gedrückt, wird das Gewebe unter dem 
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ten Fläche wird das Gewebe an der Peripherie zusätzlich auf Scherung und Zug beansprucht. In 
Abbildung 10.9 ist dies dadurch veranschaulicht, dass im Bereich der Kanten die rechteckig ge-
zeichneten Volumenelemente des Gewebes zu Trapezen verformt sind. An gering gerundeten  Kan-
ten einer Druck übertragenden Fläche ist die Scherverformung besonders stark. Scherspannung ent-
steht gleichermaßen bei von außen oder von innen eingeleiteter Druckbeanspruchung. So hat ein 
unter der Hautoberfläche gelegener, nur schwach gerundeter Knochenvorsprung einen ähnlichen 
Effekt auf die Haut der Fußsohle wie ein Steinchen im Schuh. Zusätzlich beeinträchtigt Scherver-
formung die Durchblutung der Haut, da die Gefäße verengt werden (Bennett u. Mitarb. 1979). In 
Abbildung 10.9 ist dies durch die Veränderung der Querschnittsfläche eines Blutgefäßes im Bereich 
der Scherverformung veranschaulicht.  
 
 
Abb. 10.10 Gleichzeitige Einwirkung einer Druckkraft Fn und einer Scherkraft F bewirkt durch die 
Reibungskraft Fr Scherspannung σs sowie Druckspannung σd und Zugspannung σz an den Rändern 
der auf Druck beanspruchten Fläche. 
 
 Eine Scherkraft kann durch Haft- oder Gleitreibung zwischen der Haut und der Umgebung 
entstehen. Beispielsweise besteht Haftreibung zwischen der Haut und dem Griff eines Schrauben-
ziehers. Haft- und/oder Gleitreibung bestehen zwischen der Haut der Sitzfläche und dem Sitz. 
Gleitreibung besteht zwischen dem Rückfuß und dem Fersenpolster eines Schuhs. Wirken auf die 
Haut gleichzeitig eine Druckkraft Fn und eine Kraft F parallel zur Hautoberfläche (Abb. 10.10), 
kommt es durch die Reibungskraft Fr zu Verformungen des weichen Gewebes an den Rändern der 
auf Druck beanspruchten Fläche. An einem Rand entsteht eine Aufwölbung mit Druckspannungen, 
am anderen Rand entstehen Zugspannungen, die zum Aufreißen des Gewebes führen können. Bei-
spiel einer Anordnung mit gleichzeitiger Druck- und Scherbeanspruchung ist ein Prothesenschaft, 
der den Oberschenkel auf Druck beansprucht, während die Körpergewichtskraft als Scherkraft vom 
Stumpf auf den Schaft übertragen werden muss. Eine Rundung der Kanten der belastenden Fläche 
mindert das Risiko. Aus gleichem Grund vermeidet man auch bei Orthesen, Schienen oder Pelotten 
scharfkantige Auflageflächen. In Hautpartien mit einem dünnen Stratum corneum entstehen durch 
Gleitreibung vornehmlich offene Wunden. Alternativ können sich Blasen bilden. Blasen bilden sich 
vorzugsweise dort, wo das Stratum corneum relativ dick ausgebildet ist, beispielsweise auf den 
Handflächen oder unter den Fußsohlen. Die Tendenz zur Blasenbildung ist individuell stark unter-
schiedlich. Feuchte Haut neigt mehr zur Blasenbildung als trockene Haut. Der Grund mag darin 
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Oberflächen von Arbeitsgeräten bewirkt. Damit wird beispielsweise am Griff eines Schraubenzie-
hers oder am Stiel einer Schaufel die Übertragung eines größeren Drehmoments ermöglicht und das 
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11   Abmessungen, Masse, Schwerpunktlage und Trägheitsmoment 
der Segmente des  menschlichen Körpers 
Um die Wirkung der Schwerkraft auf den menschlichen Körper zu beschreiben, und um aus der 
Beobachtung des bewegten Körpers Drehmomente und Gelenkkräfte zu ermitteln, denkt man sich 
den Körper in einzelne, gelenkig verbundene Segmente unterteilt, beispielsweise in Kopf, Arme, 
Rumpf, Oberschenkel, Unterschenkel und Fuß. Je nach dem zu bearbeitenden Problem werden auch 
feinere Unterteilungen vorgenommen. Beispielsweise kann der Arm untergliedert werden in Ober-
arm, Unterarm und Hand. Der Unterteilung des Körpers in Segmente liegt die Modellvorstellung 
zugrunde, dass die einzelnen Segmente in mechanischem Sinn starre Körper sind. Das ist jedoch 
eine Näherung. In vivo können die Segmente passiv durch äußere Kräfte oder aktiv durch Anspan-
nung der Muskeln verformt werden. Außerdem sind die Grenzen zwischen Segmenten nicht eindeu-
tig festlegbar. Wo genau, beispielsweise, hört der Rumpf auf und fängt der Oberschenkel an?  
 Einige der in der Literatur veröffentlichten Kennwerte basieren auf der Vermessung lediglich 
einer geringen Anzahl von Individuen. Das liegt daran, dass manche Werte in vitro (an Präparaten) 
ermittelt werden müssen, die nicht in großer Anzahl zur Verfügung stehen. Die nachfolgend zitier-
ten Zahlenwerte für Massen, Abmessungen, Schwerpunktlagen und Trägheitsmomente der Segmen-
te sind daher nicht in jedem Fall repräsentativ für beide Geschlechter und alle Altersgruppen. Die 
Zahlen sind vielmehr als Anhaltswerte zu betrachten. Diese Bezeichnung soll darauf hinweisen, 
dass die Zahlen zwar näherungsweise richtig sind; im individuellen Fall sind jedoch in Abhängig-
keit von Geschlecht, Alter und Körperbau Abweichungen zu erwarten. Aus Gründen der Einfach-
heit werden die Kennwerte der Segmente oftmals nicht in absoluten, sondern in relativen Einheiten, 
pro Meter Körpergröße oder pro Kilogramm Körpermasse, angegeben. Damit erspart man sich, die 
Kennwerte für Personen unterschiedlicher Größe und Masse einzeln aufzulisten; individuelle Unter-
schiede im Körperbau bleiben dabei jedoch unberücksichtigt. Unsicherheiten in den Kennwerten 
wirken sich auf die Ergebnisse aller Untersuchungen aus, die solche Daten als Eingangswerte nut-
zen, beispielsweise auf Ganguntersuchungen. Werden hochgenaue Ergebnisse gewünscht, müssen 
die Versuchspersonen vorab individuell vermessen werden. 
11.1    Bestimmung der Schwerpunktlage und des Trägheitsmoments 
11.1.1 Schwerpunkt 
Um die Wirkung der Schwerkraft auf den gesamten Körper auf einfache Weise zu beschreiben, 
kann man ersatzweise einen Punkt definieren, in dem man sich die gesamte Masse m des Körpers 
vereinigt denkt. An diesem Punkt, dem so genannten Schwerpunkt, greift die Schwerkraft an. Die 
Bezeichnung „Schwerpunkt“ weist darauf hin, dass man bei der Namensgebung zunächst an die 
Wirkung der Schwerkraft gedacht hat. Aber auch die Wirkung anderer Kräfte, beispielsweise von 
Trägheitskräften, lässt sich einfach beschreiben, wenn man sie als im Schwerpunkt angreifend be-
trachtet. Bei präziser Ausdrucksweise müsste man besser vom „Massenmittelpunkt“ sprechen. Tat-
sächlich fallen Schwerpunkt und Massenmittelpunkt dann nicht zusammen, wenn die Schwerkraft 
auf unterschiedliche Teile eines Körpers unterschiedlich stark wirkt. Solche Effekte sind im Rah-
men der Orthopädischen Biomechanik vernachlässigbar klein; eine Unterscheidung zwischen 
Schwerpunkt und Massenmittelpunkt (center of gravity und center of mass) erübrigt sich. Es muss 
betont werden, dass der Schwerpunkt lediglich ein gedachter Punkt ist, mit dessen Kenntnis die 





Wirkung von Kräften auf einen Körper einfach beschrieben werden kann. Der Schwerpunkt muss 
nicht mit einem materiellen Punkt des Körpers zusammenfallen. Beispielsweise liegt der Schwer-




Abb. 11.1 Berechnung der Lage des Schwerpunktes einer ebenen Scheibe. Man denkt sich die 
Scheibe in kleine, quadratische Elemente mit Massen mi unterteilt. Die Schwerpunktkoordinaten in 
einem beliebig gelegten Koordinatensystem ergeben sich durch Summation (oder Integration) über 
alle Massenelemente, multipliziert mit ihren Abständen von den Achsen und dividiert durch die Ge-
samtmasse der Scheibe. 
 
 Einen räumlich ausgedehnten Körper kann man sich aus einer Anzahl n kleiner Volumenele-
mente mit Massen mi (i = 1, 2, 3, ... n) zusammengesetzt vorstellen. An jeder Einzelmasse mi greift 
die Schwerkraft an. Abb. 11.1 illustriert die rechnerische Bestimmung der Lage des Schwerpunkts 
eines Körpers am Beispiel einer ebenen Scheibe. Zur Berechnung denkt man sich die Scheibe aus i 
kleinen, quadratischen Elementen der Massen mi aufgebaut. Die x- und y-Koordinaten des Schwer-
punkts Xs und Ys berechnen sich aus 
 
(11.1) s i i
s i i
X m x / m
Y m y / m
 
   
 
In diesen Formeln sind xi und yi die Koordinaten der Elemente mit den Massen mi; m ist die Ge-
samtmasse des Körpers. Das Symbol  ist das mathematische Summenzeichen. Es bedeutet, dass 
über alle n Elemente der Massen mi von i = 1 bis i = n zu summieren ist. Explizit ausgeschrieben 
lautet die Bestimmungsgleichung für Xs 
 
(11.2) s 1 1 2 2 3 3 n nX (m x m x m x m x ) / m      
 
 Soll die Lage des Schwerpunktes eines räumlich ausgedehnten Körpers bestimmt werden, so 
denkt man sich den Körper in kleine Würfel aufgeteilt. Xs und Ys werden wie oben angegeben be-

















(11.3) s i iZ m z / m   
 
Man kann zeigen (der Beweis wird hier nicht geführt), dass es bei der Berechnung des Schwerpunk-
tes auf die Lage des xyz-Koordinatensystems nicht ankommt. Unabhängig von der Lage des  ge-
wählten Systems findet man als Schwerpunkt stets den gleichen physikalischen Punkt. 
 Die Segmente des menschlichen Körpers sind geometrisch unregelmäßig geformt. Zur rech-
nerischen Bestimmung der Lage ihrer Schwerpunkte kann man sie näherungsweise durch geomet-
risch einfache Körper ähnlicher Abmessungen ersetzen. Beispielsweise könnte man den Kopf durch 
eine Vollkugel oder den Unterarm durch einen Zylinder modellieren und eine gleichmäßige Dichte 
im betrachteten Volumen annehmen. Eine verfeinerte Modellierung benutzt dem Körper besser an-
gepasste geometrische Modellformen und berücksichtigt Dichteverteilungen innerhalb der Segmen-
te (siehe z.B. Hatze 1980). 
 
 
Abb. 11.2  Experimentelle Bestimmung der Lage des Schwerpunktes einer Scheibe. In Ruhelage 
sind Fadenkraft F und Schwerkraft m·g der Scheibe entgegengesetzt gleich groß; der Schwerpunkt 
S der Scheibe befindet sich unterhalb des Aufhängepunktes P an irgendeiner Stelle entlang der 
punktierten Linie. Nach Aufhängung der Scheibe an einem zweiten Punkt kann die Position des 
Schwerpunktes eindeutig bestimmt werden. 
 
 Abbildung 11.2 illustriert ein experimentelles Verfahren der Bestimmung des Schwerpunkts 
am Beispiel einer ebenen Scheibe. Hängt man die Scheibe an einem beliebigen Punkt ihres Randes 
an einem Faden auf, so weiß man, dass sich in Ruhelage der Schwerpunkt S unterhalb des Aufhän-
gepunktes P befindet. (Wäre dies nicht so, würde die Scheibe hin und her pendeln, und eine Ruhe-
lage würde nicht erreicht werden.) Durch Aufhängung an zwei unterschiedlichen Punkten kann die 
Lage des Schwerpunktes als Schnittpunkt der jeweils durch die Aufhängepunkte gezogenen senk-
rechten Linien ermittelt werden. Bei einem räumlich ausgedehnten Körper ist ein Aufhängen an drei 
nicht in einer Ebene liegenden Punkten zum Auffinden des Schwerpunktes erforderlich.  
 Alternativ kann man die Lage des Schwerpunkts eines Körpers messen, in dem man den Kör-
per auf eine Unterlage legt, die auf zwei Kraftaufnehmern gelagert ist (Abb. 11.3). Im Gleichge-
wicht der Drehmomente misst der Kraftaufnehmer 1 auf der rechten Seite die Kraft 
 
(11.4) 11
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Man erhält diese Gleichung durch Bildung der Drehmomentsumme bezogen auf den Ansatzpunkt 
der Kraftaufnehmers 2 auf der linken Seite. In der Formel bezeichnet m die Masse des Körpers und 
g die Erdbeschleunigung. L ist Abstand zwischen den beiden Kraftaufnehmern. Durch Auflösung 
der Gleichung nach L1 erhält man den Abstand des Schwerpunkts vom Kraftaufnehmer 1. Zur Be-
stimmung der beiden anderen Lagekoordinaten des Schwerpunkts eines räumlich ausgedehnten 
Körpers wird die Messung bei jeweils um 90° verdrehtem Körper wiederholt.  
 
 
Abb. 11.3  Experimentelle Bestimmung der Lage des Schwerpunkts mit Hilfe der Messung der Auf-
lagerkräfte bei 2-Punktlagerung. Aus dem Verhältnis der an einem Auflager gemessenen Kraft zur 
Gewichtskraft des Körpers kann der Abstand L1 des Schwerpunkts zum Auflager bestimmt werden. 
 
 
Abb. 11.4 Beispiel der in-vivo Bestimmung der Schwerpunktlage eines Körpersegments. Bei be-
kannter Masse des Segments „Unterschenkel und Fuß“ kann aus der Messung der Auflagerkräfte 
bei 2-Punktlagerung bei gestrecktem und 90 gebeugtem Knie die Lage des Schwerpunkts in Rich-
tung der Körperlängsachse bestimmt werden. Alternativ kann man bei Kenntnis der Schwerpunkt-

























 Bei Kenntnis der Masse eines Segments des menschlichen Körpers ist es möglich, die Lage 
seines Schwerpunkts in vivo zu messen. Abbildung 11.4 illustriert das Verfahren für das Beispiel 
der Messung der Schwerpunktlage des Segments „Unterschenkel und Fuß“. Der Körper liegt dazu 
auf einer Unterlage, die auf zwei Kraftaufnehmern gelagert ist. m bezeichnet die Masse von Unter-
schenkel und Fuß. Die Messwerte F1 des Kraftaufnehmers 1 werden im Anfangszustand a (Kniege-
lenk angewinkelt) und Endzustand e (Kniegelenk gestreckt) gemessen. In Bezug auf den Angriffs-
punkt der Auflagekraft F2 gilt für die Summen der Drehmomente (alle Kräfte als Beträge einge-
setzt) 
 
(11.5) 3 3 a 1a
3 3 e 1e
L F L m g L F 0
L F L m g L F 0
      
        
 
Durch Differenzbildung findet man 
 
(11.6) e a 1a 1e(L L ) m g L (F F ) 0        
 
und für den gesuchten Abstand Ls des Unterschenkelschwerpunkts von der Drehachse des Kniege-
lenks 
 
(11.7) s 1e 1a 1e 1aL L L L (F F ) /(m g)       
 
Man kann das Verfahren auch dazu nutzen, bei bekannter Lage des Schwerpunkts die Masse m des 
Segments bestimmen. Dazu muss die vorstehende Gleichung nach m aufgelöst werden.  
11.1.2 Trägheitsmoment 
Ein einzelner Massenpunkt der Masse m im Abstand L von der Drehachse hat das Trägheitsmoment 
 
(11.8) 2J m L   
 
Einen ausgedehnten Körper kann man sich (wie bei der Berechnung der Lage des Schwerpunkts) 
aus kleinen Massen zusammengesetzt vorstellen, von denen jede ihren Beitrag zum gesamten Träg-
heitsmoment liefert. Denken wir uns einen Körper in i kleine, würfelförmige Volumina mit Massen 
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In dieser Formel bezeichnet Li den Abstand des i-ten Volumenelements von der Drehachse. Zu 
summieren ist über alle i Volumenelemente. Das Trägheitsmoment hat die Dimension [kg·m2]. 
Wenn die Masse kontinuierlich im Volumen verteilt ist, schreibt man diese Formel in Form eines 
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Abb. 11.5  Zur Berechnung des Trägheitsmoments denkt man sich einen Körper aus kleinen Volu-
menelementen der Massen mi aufgebaut. Zur Bestimmung des Trägheitsmoments wird über die 
Produkte der Massen mi mit dem Quadrat der Abstände Li der Volumenelemente von der Drehachse 
summiert. 
 
 Aus der Definition des Trägheitsmoments ist klar, dass ein Trägheitsmoment jeweils nur auf  
eine bestimmte Drehachse bezogen ist. Ändern sich Lage oder Richtung der Achse, so ändert sich 
auch das Trägheitsmoment. Da für einen Körper im Prinzip beliebig viele Drehachsen möglich sind, 
existieren auch beliebig viele Trägheitsmomente. Wenn man sich jedoch auf durch den Schwer-
punkt eines Körpers verlaufende Achsen beschränkt, lässt sich diese Vielfalt auf drei so genannte 
Hauptträgheitsmomente zurückführen. Die Hauptträgheitsmomente sind Trägheitsmomente in Be-
zug auf drei zueinander senkrecht stehende, durch den Schwerpunkt verlaufende Achsen, die 
Hauptträgheitsachsen. In der theoretischen Mechanik wird abgeleitet (der Beweis wird hier nicht 
geführt), dass sich das Trägheitsmoment um jede durch den Schwerpunkt gehende Achse eines 
Körpers berechnen lässt, wenn die drei Hauptträgheitsmomente bekannt sind. Bei Körpern wie bei-
spielsweise Kugeln, Zylindern oder Quadern, die in Bezug auf bestimmte Achsen symmetrisch auf-
gebaut sind, fallen die Hauptträgheitsachsen mit den Symmetrieachsen zusammen. Als Beispiel 
zeigt Abbildung 11.6 die Richtungen der Hauptträgheitsachsen und die durch explizite Ausführung 
der Integrale berechneten Hauptträgheitsmomente für einen Vollzylinder und eine Vollkugel. Für 
weitere Beispiele der Hauptträgheitsachsen und Hauptträgheitsmomente geometrisch einfacher 
Körper sowie für Umrechnungsformeln der Hauptträgheitsmomente in Bezug auf andere Achsrich-
tungen wird auf Lehrbücher und Formelsammlungen der Mechanik verwiesen. 
 Kennt man das Trägheitsmoment eines Körpers um eine durch seinen Schwerpunkt verlau-
fende Achse, lässt sich das Trägheitsmoment um jede Achse, die zu dieser Achse parallel ist, leicht 
angeben. Es gilt der Steinersche Satz (parallel axis theorem): „Das Trägheitsmoment um eine belie-
bige Achse ist gleich dem Trägheitsmoment um eine parallele Achse durch den Schwerpunkt plus 
dem Trägheitsmoment der im Schwerpunkt vereinigt gedachten Masse um die beliebige Achse“ 
(Abb. 11.7) 
 
(11.11) 2sJ J m L    
 
In dieser Formel bezeichnet J das Trägheitsmoment bezüglich der beliebigen Achse, Js das Träg-
heitsmoment bezüglich der parallelen Achse durch den Schwerpunkt, m die Masse des Körpers und 











Abb. 11.6 Bezeichnungen für die Angabe der Hauptträgheitsmomente von Vollzylinder und Kugel 
mit gleichförmiger Dichte . Diese einfachen geometrischen Formen können als Modelle für Seg-
mente des Körpers genutzt werden.  
 
Kreiszylinder der Dichte : Für die Masse m, und die Trägheitsmomente um die x- y- und z-Achse 
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Vollkugel der Dichte : Für die Masse m, und die Trägheitsmomente um die x- y- und z-Achse Jx, 
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 Die Segmente des menschlichen Körpers (Kopf, Rumpf, Oberschenkel, Unterschenkel, usw.) 
sind geometrisch unregelmäßig geformt. Zur rechnerischen Bestimmung ihrer Trägheitsmomente 
kann man sie näherungsweise durch geometrisch einfache Körper ähnlicher Abmessungen ersetzen, 
beispielsweise den Kopf durch eine Kugel oder den Unterarm durch einen Zylinder. Für eine ver-
feinerte Modellierung einzelner Segmente könnte man auch ein Ellipsoid für den Kopf, eine Halb-
kugel für die Schulter oder einen Kreiskegelstumpf für den Oberschenkel verwenden. Eine weitere 

















men. Sie ist für die Segmente des menschlichen Körpers nur ungenau bekannt; näherungsweise 
kann man eine gleichmäßige, mittlere Dichte aus Knochen und Weichteilen einsetzen. 
 Alternativ kann das Trägheitsmoment eines Körpers um eine vorgegebene Achse experimen-
tell bestimmt werden, indem man den Körper als Pendel um diese Achse schwingen lässt. In der in 
Abbildung 11.7 gezeigten Anordnung schwingt der Körper um eine Achse im Abstand L vom 
Schwerpunkt. Aus der Bewegungsgleichung des physikalischen Pendels (siehe Lehrbücher der Phy-
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In dieser Gleichung bedeuten  die beobachtete Kreisfrequenz der Schwingung, T die Zeitdauer 
einer Schwingung, m die Masse des Körpers, g die Erdbeschleunigung, L der Abstand der Achse 
vom Schwerpunkt, J das Trägheitsmoment um die Schwingungsachse und Js das Trägheitsmoment 
um die zur Schwingungsachse parallele Achse durch den Schwerpunkt. Sind die Masse des Körpers 
und die Lage seines Schwerpunkts in Bezug auf die Schwingungsachse bekannt, so können aus der 
beobachteten Schwingungsdauer T die Trägheitsmomente J und Js berechnet werden.  
 
 
Abb. 11.7 Steinerscher Satz. Das Trägheitsmoment um eine beliebige Drehachse ist gleich dem 
Trägheitsmoment JS um eine parallele Achse durch den Schwerpunkt plus dem Trägheitsmoment 
m  L2 der im Schwerpunkt vereinigt gedachten Masse m um die Drehachse. 
 
 Würde man in der Anordnung der Abbildung 11.7 die Drehachse durch den Schwerpunkt 
legen (L = Null), würde das Pendel im Schwerefeld nicht schwingen. Hängt man den Körper jedoch 
in seinem Schwerpunkt an einer Torsionsfeder auf, beispielsweise an einem dünnen Draht, der sich 
in Torsion verformt, so ergibt sich bei Auslenkung aus der Ruhelage ein rücktreibendes Drehmo-
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aus. In dieser Formel bezeichnen D das Richtmoment der Torsionsfeder und JS das Trägheitsmo-
ment des Körpers bezogen auf eine Achse durch den Schwerpunkt in Richtung des Aufhängedrah-











werden. (Das Richtmoment D wird bei diesem Versuch vorab bestimmt, indem ein Körper mit be-
kanntem Trägheitsmoment Js in Drehschwingungen versetzt wird.) Trägheitsmomente von Segmen-
ten des menschlichen Körpers wurden in vitro mit Hilfe des physikalischen Pendels oder des Dreh-
pendels bestimmt. Auch in vivo wurden Messungen der Trägheitsmomente des Arms oder des 
Beins aus der Beobachtung der freien Schwingung um anatomische Gelenkachsen vorgenommen. 
Voraussetzung für solche in-vivo Messungen ist jedoch eine völlige Entspannung der das Gelenk 
übergreifenden Muskulatur und eine geringe Dämpfung der Schwingung durch die das Gelenk um-
gebenden, weichen Gewebe. 
 Trägheitsmomente von Segmenten des menschlichen Körpers (Kopf, Arme, Rumpf, usw.) 
werden in der Literatur oftmals nicht in der Einheit kg·m2 tabelliert. Der Leser findet stattdessen die 
Angabe des so genannten Trägheitsradius i [m]. Aus dem Trägheitsradius i und der Masse ms des 
Segments kann man das gesuchte Trägheitsmoment J nach der Formel 
 
(11.16) 2 sJ i m   
 
berechnen. Die Verwendung des Trägheitsradius hat den Vorzug, dass unterschiedliche Segment-
Gewichte bei der Berechnung des Trägheitsmoments auf einfache Weise berücksichtigt werden 
können. Dies setzt voraus, dass die Segmente von Personen unterschiedlicher Körpermasse einan-
der geometrisch ähnlich sind. Dies ist in Wirklichkeit (man denke beispielsweise an Formen von 
Oberschenkeln) nur näherungsweise richtig. Gelegentlich wird an Stelle des Trägheitsradius i der so 
genannte relative Trägheitsradius irel angegeben. Der relative Trägheitsradius ist gleich dem Träg-
heitsradius geteilt durch die Segmentlänge Die Angabe von relativen Trägheitsradien hat den Vor-
zug, dass für jedes Segment die Angabe einer einzigen Zahl ausreicht, um die Trägheitseigenschaf-
ten von Personen unterschiedlicher Körpergröße zu charakterisieren. 
11.2    Masse, Dichte und Abmessung der Segmente des Körpers 
Die Masse des gesamten Körpers ist durch Wiegen feststellbar. Einzelne Segmente des Körpers 
können hingegen in vivo nicht gewogen werden; man ist auf das Wiegen von Präparaten angewie-
sen. Alternativ kann die Masse in vivo aus der Absorption von Gamma- oder Röntgenstrahlen er-
mittelt werden (siehe z.B. Zatsiorski et al 1986, Wicke et al, 2008/9); dies setzt die Kenntnis des 
Absorptionskoeffizienten für die verwendete Strahlung voraus. Man kann auch das Volumen ein-
zelner Segmente in vivo messen und mit ihrer mittleren Dichte multiplizieren, um die Segmentmas-
se zu erhalten. Segmentvolumina werden durch Eintauchen in ein mit Flüssigkeit gefülltes Gefäß 
und Messung des verdrängten Flüssigkeitsvolumens oder mit Hilfe einer räumlichen, optischen 
Oberflächenvermessung bestimmt. Von einer mittleren Dichte wird gesprochen, da die Segmente 
aus Geweben unterschiedlicher Dichte zusammengesetzt sind. Als Anhaltswert der mittleren Dichte 
verwendet man die experimentell bestimmte mittlere Dichte des gesamten Körpers (Körpermasse 
geteilt durch Körpervolumen), oder man benutzt die Dichte von Knochen, Muskelgewebe und Fett 












Gewebe Dichte [g/cm3] 
 
ganzer Körper etwa 1,04 bis 1,10 
spongiöser und kortikaler Knochen, 
je nach Porosität 
0,1 bis über 1,5 
Muskel etwa 1,05 
Fett etwa 0,95 
 
Tabelle 11.1 Dichte der Gewebe des menschlichen Körpers  
 
 Tabelle 11.1 enthält Anhaltswerte der mittleren Dichte des gesamten Körpers und der Dichten 
der Gewebe. Die mittlere Dichte des gesamten Körpers variiert je nach Knochen-, Muskel- und Fet-
tanteil. Für Knochen ist die so genannte scheinbare Dichte angegeben: Masse geteilt durch Volu-
men (mit Einschluss aller Hohlräume). Mit Körperflüssigkeit oder Knochenmark gefüllter, spongiö-
ser Knochen besitzt eine Dichte nahe bei 1,0 g/cm3.  
 Die Zahlen der Tabelle 11.2 geben einen Eindruck von der Variation der Dichte zwischen den 
verschiedenen Segmenten des Körpers. Segmente, die einen hohen Anteil von Knochen enthalten, 
beispielsweise der Unterarm, weisen eine etwas höhere mittlere Dichte als die mittlere Körperdichte 
auf. Das Umgekehrte gilt für Segmente mit geringem Knochen- oder höherem Fettanteil, beispiels-
weise für den Rumpf).  
 
Segment Dichte [g/cm3] 
 








Tabelle 11.2 Dichte der Segmente des männlichen, menschlichen Körpers, bestimmt aus Messungen 
an Paräparaten (Webb Associates 1978) 
 
 
 Tabelle 11.3 enthält Ergebnisse unterschiedlicher Autoren der Bestimmung der Massen der 
Segmente des Körpers. Die untereinander bestehenden Abweichungen sind durch Unterschiede der 
untersuchten Kollektive und unterschiedliche Messmethoden bedingt. (Die Zahlen von Dempster 




























Alter = 12 J 
Kopf 7,9 6,9 7,3 10,1 
Rumpf 48,6 43,5 50,7 41,7 
Oberarm 2,7 2,7 2,6 3,2 
Unterarm 1,6 1,6 1,6 1,7 
Hand 0,6 0,6 0,7 0,9 
Oberschenkel 9,7 14,2 10,3 11,0 
Unterschenkel 4,5 4,3 4,0 5,3 
Fuß 1,4 1,4 1,5 2,1 
 
Tabelle 11.3. Massen der Segmente des menschlichen Körpers 
 
 Tabelle 11.4 enthält Anhaltswerte der Volumina der Segmente des Körpers, bestimmt an le-
benden Personen mit Hilfe der Methode der Wasser-Verdrängung. Das Volumen des gesamten 
Körpers liegt im Mittel etwa bei 70 l. Im Einzelfall erhält man einen guten Schätzwert für das Kör-
pervolumen, indem man die Körpermasse durch die mittlere Dichte (Tab. 11.1) dividiert. 
 
Segment Volumen [in % des 
Körpervolumens] 
 









Tabelle 11.4 Volumina der Segmente des menschlichen Körpers, bestimmt an lebenden Personen 
(Webb Associates 1978) 
 
 Die Längen der Segmente des menschlichen Körpers wurden von Drillis und Contini (1966) 
ermittelt. Tabelle 11.5 enthält die im aufrechten Stand mit senkrecht herabhängendem Arm be-
stimmte Höhe von markanten Punkten oder von Gelenken in relativen Einheiten, bezogen auf die 
Körpergröße. Aus diesen Zahlen ergeben sich die Längen der einzelnen Segmente durch Differenz-
bildung. Zusätzlich sind für einige Segmente die in horizontaler Richtung gemessenen Breiten an-





gegeben. Weitere Kennwerte zu Abmessungen des menschlichen Körpers findet der Leser in Hand-
büchern der Arbeitswissenschaft (Ergonomie) 
 









Scheitel des Kopfes 1,0 Schulter 0,259 
Kinn 0,870 Becken 0,191 
Schulter 0,818 Fußbreite 0,055  
Ellenbogengelenk 0,630 Fußlänge 0,152 
Handgelenk 0,485   
Fingerspitzen 0,377   
Hüftgelenk 0,530   
Kniegelenk 0,285   
Sprunggelenk 0,039   
  
Tabelle 11.5 Höhenlage von markanten Punkten oder Gelenken (m aufrechten Stand mit herabhän-
gendem Arm) zusätzlich Breite der Schultern und des Beckens sowie Breite und Länge des Fußes 
(Drillis und Contini 1966, zitiert nach Winter 1990).  
11.3 Schwerpunkt der Segmente des Körpers 
Die Tabelle 11.6 enthält Ergebnisse verschiedener Studien zur Schwerpunktlage der Körpersegmen-
te erwachsener Personen. Beschränkt man sich auf die Analyse von Haltungen und Bewegungen in 
der Sagittalebene, reicht die Kenntnis einer Koordinate des Schwerpunkts, des in der Tabelle ange-
gebenen Abstands aus. Die in der Tabelle angegebenen Schwerpunktlagen sind die Abstände der 
Schwerpunkte vom proximalen Gelenk, im Fall von Kopf und Rumpf der Abstand vom höchsten 
Punkt des Schädels und im Fall des 3-fach unterteilten Rumpfes (Zatsiorski et al 1986) die Abstän-
de von C7, Xyphion (unterer Rand des Brustkorbs) und Omphalion (oberer Rand der Beckenschau-
feln), jeweils in Prozent der Länge des Segments. De Leva (1996) veröffentlichte Korrekturen zu 
den Daten von Zatsiorski et al, die sich bei unterschiedlicher Festlegung der Bezugspunkte zur Be-
stimmung der Segmentgrenzen ergeben.  
 Die Unterschiede zwischen den Studien erklären sich aus Unterschieden der untersuchten 
Kollektive und aus unterschiedlichen Messmethoden (Definition der Segment-Grenzen, Messungen 
an Präparaten oder in vivo mit Hilfe von Durchstrahlung oder optischer Oberflächenvermessung). 
Schwerpunktlagen der Segmente jugendlicher Personen unterscheiden sich nur geringfügig von den 
in Tab. 11.6 zitierten Werten (Jensen 1986, 1989). Zur Veranschaulichung der in Tabelle 11.6 ent-
haltenen Zahlenwerte: Würde man alle Segmente durch Zylinder mit kreisförmigem oder ellipti-
schem Querschnitt und konstanter Dichte beschreiben, würde man die Schwerpunktlagen in der 
Mitte dieser Zylinder, also bei 50% ihrer Länge erwarten. Man sieht, dass die Werte der Tabelle 
nicht wesentlich von 50% abweichen. Die Beschreibung der Segmentform durch einfache geometri-
sche Formen ist folglich bereits eine gute Näherung. 
 






Segment Abstand vom proximalen Gelenk (% Segmentlänge) 
 Dempster (1955) Clauser u. Mitarb. 





Kopf und Rumpf 60,4 - - 
Rumpf, Abschnitt T1 – T12 62,7 - - 
Rumpf, Abschnitt L1 – 
Hüftgelenke 
59,9 - - 
Rumpf, oberer Teil - - 50,7 
Rumpf, mittlerer Teil - - 45,0 
Rumpf, unterer Teil - - 35,4 
Oberarm 43,6 51,3 55,0 
Unterarm  43,0 39,0 57,3 
Hand 50,6 - 63,1 
Oberschenkel 43,3 37,2 45,5 
Unterschenkel 43,3 37,1 40,5 
Fuß 42,9 44,9 55,8 
 
Tabelle 11.6 Lagen der Schwerpunkte der Segmente.  
 
11.4    Trägheitsmoment der Segmente des Körpers 
Tabelle 11.7 enthält Trägheitsradien der Körpersegmente um senkrecht auf der Sagittalebene, durch 
den Segmentschwerpunkt verlaufende Achsen. In der orthopädischen Biomechanik sind diese 
Trägheitsmomente von besonderer Bedeutung, da beim Gehen und Laufen die Bewegung der Seg-
mente vereinfacht als ebene Bewegung in der Sagittalebene betrachtet werden kann. (Bei der Ana-
lyse der Bewegung im Rahmen sportlicher Übungen wäre diese Einschränkung unzulässig.) Die 
Tabelle zitiert die Trägheitsradien in relativen Einheiten, bezogen auf die Segmentlängen. Auf diese 
Weise können sie auf individuelle Körpergrößen umgerechnet werden. Die Unterschiede zwischen 
den Studien sind durch die Zusammensetzung der untersuchten Kollektive und die unterschiedli-
chen Messmethoden bedingt.  
 Die von Winter (2005) angegebenen Zahlenwerte sind aus Messungen an Präparaten 8 er-
wachsener Personen abgeleitet, die Dempster (1955) mit Hilfe der Pendelmethode vorgenommen 
hat. Dazu mussten die von Dempster in der Einheit g  cm2 angegebenen Momente mit Kenntnis der 
Massen (Dempster) in Trägheitsradien umgerechnet werden; anschließend wurde mit Kenntnis der 
Körpergröße (Dempster) und der relativen Segmentlänge (Drillis und Contini, siehe Tabelle 11.5) 
der relative Trägheitsradius ermittelt. Zatsiorsky und Mitarbeiter (1986) ermittelten Massenvertei-
lungen und darauf basierend die Trägheitsradien in vivo an erwachsenen Personen mit Hilfe eines 
Durchstrahlungsverfahrens. Die Trägheitsradien jugendlicher Personen unterscheiden sich nur un-
wesentlich von denjenigen erwachsener Personen (Jensen 1986, 1989). 
 
 






Segment relative Trägheitsradien [m/m] 
 
 Winter (2005), abgeleitet 




Kopf, Rumpf und Arme 0,503  
Rumpf 0,496  
Oberarm 0,322 0,310 
Unterarm 0,303 0,284 
Hand 0,297 0,230 
Oberschenkel 0,323 0,267 
Unterschenkel 0,302 0,275 
Fuß 0,475 0,245 
 
Tabelle 11.7 Relative Trägheitsradien der Körpersegmente um senkrecht auf der Sagittalebene ste-
hende, durch die Segmentschwerpunkte verlaufende Achsen.  
 
 Als Beispiel für die Anwendung der Tabellen nachfolgend die Berechnung des Trägheitsmo-
ments des Unterschenkels einer erwachsenen Person, Masse 60 kg und Körpergröße 1,70 m: Nach 
Tabelle 11.3 (Daten von Clauser) hat der Unterschenkel eine Masse von 4,0% des Körpergewichts, 
gleich 2,4 kg. Aus Tabelle 11.5 ergibt sich für den Unterschenkel eine relative Segmentlänge von 
0,285 – 0,039 = 0,246. Bei einer Körpergröße von 1,70 m hat somit der Unterschenkel eine Länge 
von 0,246  1,70 = 0,418 m. Mit dem aus Tabelle 11.7 entnommenen relativen Trägheitsradius (Da-
ten von Winter) von 0,302 ergibt sich für den Unterschenkel ein Trägheitsmoment um den Schwer-
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12   Ermittlung der Gelenkbelastung in einer Modellrechnung 
Als Belastung eines Gelenks bezeichnet man die Kraft, die zwischen den knöchernen Gelenkpart-
nern wirkt. Die Kenntnis der Belastung der Gelenke ist von großer praktischer Wichtigkeit für die 
Erforschung der Ursachen von Erkrankungen, für das Vorgehen bei der Rehabilitation und für die 
Entwicklung künstlichen Gelenkersatzes. In Einzelfällen gelang es, Gelenkbelastungen mit Hilfe 
instrumentierten, künstlichen Gelenkersatzes direkt zu messen. In der Mehrzahl der Situationen ist 
man jedoch auf biomechanische Modellrechnungen angewiesen, um sich einen Eindruck von der 
Höhe der Gelenkbelastung zu verschaffen. Die Kennzeichnung „Modell-“ weist darauf hin, dass für 
diese Rechnungen Annahmen und Vereinfachungen zu treffen sind, deren Richtigkeit und Berech-
tigung jeweils zu diskutieren ist. In diesem Kapitel wird das Prinzip der Gelenkkraftberechnung im 
statischen und dynamischen Fall an einfachen Beispielen erläutert. Um das unterliegende Prinzip 
klar herauszuarbeiten, und um den Umfang der Berechnungen zu begrenzen, wird in den Beispielen 
der 2-dimensionale Fall, d.h. Haltung oder Bewegung in der Ebene, behandelt. Die Betrachtung in 
einer Ebene ist oft eine brauchbare Näherung; beispielsweise zur Berechnung der Belastung der 
Lendenwirbelsäule bei Vorneigung des Rumpfes. Die Berechnung der Belastung der Lendenwirbel-
säule bei Vorneigung des Rumpfes und gleichzeitiger Verdrehung zur Seite kann jedoch nicht mehr 
als ebener Fall behandelt werden. In derartigen Fällen muss eine räumliche Modellrechnung unter 
Berücksichtigung der 3-dimensionalen Architektur von Knochen, Muskeln und Sehnen ausgeführt 
werden.  
12.1   Gleichgewichtssatz der Mechanik 
Die Modellrechnungen gründen auf dem Gleichgewichtssatz der Mechanik. Der Satz lautet:  "Ein 
Körper befindet sich im statischen Gleichgewicht, wenn er keine beschleunigte geradlinige Bewe-
gung (Translation) und keine beschleunigte Drehbewegung (Rotation) erfährt". Im statischen 















Das Symbol  in diesen Gleichungen ist das mathematische Summenzeichen. Vektoriell zu sum-
mieren sind jeweils alle am Körper angreifenden Kräfte F1, F2, F3, ... und Drehmomente M1, M2, 
M3, ... . Betrachtet man in 2-dimensionalen Fall Drehmomente als Produkt aus „Abstand vom 
Drehpunkt mal Kraft“ so schreibt sich die Gleichgewichtsbedingung für die Drehmomente 
 
(12.2) i 1 1 2 2 3 3M L F L F L F 0        
 
Die Bezeichnungen  in dieser Formel bedeuten, dass die Vorzeichen nach der für Drehmomente 
geltenden Regel (je nach Drehung im oder entgegen dem Uhrzeigersinn) zu wählen sind. 
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 Die Gültigkeit der Formeln kann leicht eingesehen werden. Wenn die Addition aller ein-
wirkenden Kräfte nicht Null ergäbe, würde in der Summe eine Kraft auf den Körper wirken. Der 
Körper würde sich unter dem Einfluss dieser Kraft beschleunigt fortbewegen; er wäre dann entge-
gen der Annahme nicht im statischen Gleichgewicht. Das analoge Argument gilt für die Summe der 
Drehmomente. Wenn die Summe aller einwirkenden Drehmomente nicht Null ergäbe, so würde 
noch ein Drehmoment auf den Körper wirken. Der Körper würde sich beschleunigt drehen; er wäre 
dann ebenfalls nicht im statischen Gleichgewicht. Der einfachste Fall eines mechanischen Gleich-
gewichts liegt vor, wenn sich ein Körper in Ruhe befindet (statischer Fall). Im dynamischen Fall, 
wenn beschleunigte Linear- und Drehbewegungen auftreten, ist der Gleichgewichtssatz unverändert 
gültig, wenn die obigen Summen in (12.1) auch über die Trägheitskraft m·(-a) und das Trägheits-
drehmoment J·(-)erstreckt werden.  
 
 
Abb. 12.1 Halten eines Tabletts im Zustand des mechanischen Gleichgewichts (nach: Roberts et al. 
Biomechanics: Problem solving for functional activity. Mosby, St. Louis 1992) 
 
 Abbildung 12.1 illustriert einen Zustand des statischen Gleichgewichts. Die Kraft der Hand 
ist entgegengesetzt gleich groß wie die Gewichtskräfte von Becher und Brötchen, d.h. die Summe 
der Kräfte ist gleich Null. Die Unterstützung durch die Hand ist so platziert, dass das Drehmoment 
der Gewichtskraft des Bechers (Annahme hier: Becher schwerer als Brötchen) umgekehrt gleich 
groß wie das Drehmoment der Gewichtskraft des Brötchens ist. Folglich ist auch die Summe der 
Drehmomente gleich Null.  
 In einem Zustand des mechanischen Gleichgewichts können mit Hilfe des Gleichgewichtssat-
zes zwei Unbekannte berechnet werden. Abbildung. 12.2 illustriert die Ermittlung eines unbekann-
ten Drehmoments am Beispiel eines drehbar gelagerten Balkens. Die Vektoren F1 und F2 repräsen-
tieren die auf den Balken ausgeübten Kräfte. Das xy-Koordinatensystem sei so gelegt, dass beide 
Kräfte in y-Richtung verlaufen; ihre Beträge sind F1 und F2. F1 sei bekannt, F2 sei unbekannt. L1 
und L2 seien die senkrechten Abstände der Angriffspunkte der Kräfte von der Drehachse (die „He-
belarme“). Im statischen Gleichgewicht, d.h. wenn keine beschleunigte Drehbewegung stattfindet, 
ist die Summe aller Drehmomente gleich Null. Es gilt (mit Berücksichtigung  der Vorzeichenregel 
für Drehmomente) 
 





(12.3) 1 1 2 2
2 2 1 1
L F L F 0
L F L F
   
    
 
Damit ist das unbekannte Drehmoment L2 · F2 bestimmt.  
 
 




Abb. 12.3   Beispiel der Bestimmung einer unbekannten Kraft F3 im statischen Gleichgewicht.  
 
 Abbildung 12.3 illustriert die Berechnung einer unbekannten Kraft in einem Zustand des me-
chanischen Gleichgewichts. Auf einen Gegenstand wirken 3 Kräfte. F1 und F2 seien bekannt; Größe 
und Richtung von F3 sei unbekannt. Im Gleichgewicht muss die vektorielle Summe aller Kräfte 
Null ergeben 
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Damit die Summe aller drei Vektoren gleich Null ist, muss F3 entgegengesetzt gleich groß wie die 
Summe von F1 und F2 sein. In der grafischen Darstellung bilden die Vektoren F1, F2 und F3 ein 
geschlossenes Dreieck. Damit sind Größe und Richtung von F3 bestimmt.  
12.2   Beispiel der Ermittlung der Gelenkkraft einer Balkenwaage 
Um das Prinzip des Vorgehens bei der Ermittlung von Gelenkkräften im menschlichen Körper zu 
illustrieren, sei eine einfache mechanische Anordnung betrachtet: eine Balkenwaage, Abb. 12.4. 
Der für die Funktion der Balkenwaage wichtige Zeiger ist aus Gründen der Übersichtlichkeit nicht 
dargestellt. Im Gleichgewicht sollen eine unbekannte Gewichtskraft F, die einer bekannten Ge-
wichtskraft von 10 N das Gleichgewicht hält, und die Gelenkkraft G, mit der der Waagebalken im 
Drehpunkt unterstützt wird, berechnet werden (Abb. 12.4a). Im ersten Schritt (Abb. 12.4b) wird im 
Gleichgewicht der Drehmomente der Betrag F der Kraft ermittelt 
 
(12.5) 
2 10 1 F 0 Ncm
F 20 N
   
  
 
Im zweiten Schritt (Abb. 12.4c) ergibt sich im Gleichgewicht der Kräfte  
 
(12.6) 
G 20 10 0 N
G 30 N
  
   
  
Die Gelenkkraft weist in Richtung der positiven y-Achse. 
 
 
Abb. 12.4 Bestimmung der Gelenkkraft am Modell einer Balkenwaage (Zeiger der Waage nicht 
gezeichnet), bei der eine auf der linken Seite wirkende, unbekannte Gewichtskraft F der rechts an-
greifenden Gewichtskraft von 10 N das Gleichgewicht hält. 
 
 Wenn in der Anordnung des drehbar gelagerten Balkens die Kraft F, die der Gewichtskraft 
das Gleichgewicht hält, nicht in y-Richtung verläuft (Abb. 12.5), ermittelt man die x- und y-
Komponenten der Kraft F und der Gelenkkraft G einzeln. Aus den Komponenten Gx und Gy wer-
den anschließend Betrag und Richtung des Vektors der Gelenkkraft G berechnet. Es sei angenom-
men, dass die Kraft F in einem Winkel von 45° zum Balken verläuft. Im Gleichgewicht der Dreh-
momente ergibt sich (wie bereits in der Anordnung der Abb. 12.4) für Fy und Gy 
 
a b c
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   
 




Abb. 12.5 Bestimmung der Gelenkkraft am Modell einer Balkenwaage, bei der die Kräfte auf bei-
den Seiten des Drehpunkts nicht die gleiche Richtung haben. 
 
 Bei gegebenem Winkel der Kraft F mit der x-Achse ist bei Kenntnis von Fy der Vektor Fx 
festgelegt. Die Bestimmung von Fx läuft darauf hinaus, die fehlende Seite des Dreiecks gebildet aus 




F F / tan(45 )
F 20 N
 
   
 
Für den Betrag der Kraft F ergibt sich 
 
(12.9) 2 2 2 2x y| | F F 20 20 28,3 N    F  
 
Im Gleichgewicht muss die Summe der x-Komponenten aller Kräfte gleich Null sein. Die Ge-
wichtskraft rechts des Drehpunktes trägt hierzu nicht bei, da die Gewichtskraft in y-Richtung ver-









Der Vektor der Gelenkkraft G ist durch seine beiden Komponenten Gx und Gy nach Größe und 
Richtung bestimmt. Sein Betrag berechnet sich zu 
 
(12.11) 2 2 2 2x y| | G G 30 20 36,1 N    G  
y
x
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Der Winkel  des Vektors der Gelenkkraft mit der x-Achse berechnet sich zu 
 
(12.12) y xarctan(G / G )   
Im vorliegenden Fall beträgt der Winkel  = 56,3°.  
12.3   Berechnung der Gelenkbelastung im statischen Fall, erläutert am Beispiel 
des Ellenbogengelenks  
Das Ellenbogengelenk sei 90° gebeugt (Abb. 12.6). Die auf der Hand gehaltene Masse von 10 kg 
übt eine Gewichtskraft von rund 100 N aus. Das Eigengewicht des Unterarms sei zunächst vernach-
lässigt. Zur Erhaltung des Gleichgewichts wird der Bizeps angespannt. Bezogen auf das xy-
Koordinatensystem verlaufen Gewichtskraft und Muskelkraft parallel zur y-Achse. Die Gewichts-
kraft W und Bizepskraft B haben daher nur y-Komponenten. Für die Hebelarme der Last und des 
Bizeps werden annähernd richtige, gerundete Werte von 20 cm und 2 cm angenommen. 
 
 
Abb. 12.6  Berechnung der Belastung G des Ellenbogengelenks durch eine auf der Hand gehaltene 
Masse. Nur der Bizeps ist aktiviert. Das Gewicht von Unterarm und Hand wird vernachlässigt. 
 
Im Gleichgewicht der Drehmomente gilt (unter Beachtung der Vorzeichenregel) 
 
(12.13) B 2 100 20 0 Ncm      
 
Daraus ergibt sich für den Betrag der Kraft des Bizeps  
 
(12.14) B 1000 N  
 
Im Gleichgewicht muss die Kräftesumme gleich Null sein 
 














Hier ist die y-Komponente der Gewichtskraft W als negative Zahl einzusetzen, da die Schwerkraft 
in Richtung der negativen y-Achse weist. Die Bizepskraft weist in Richtung der positiven y-Achse 
und hat ein positives Vorzeichen 
 
(12.16) 
G 1000 100 0 N
G 900 N
  
   
 
Die Gelenkkraft G hat den Betrag 900 N. Ihr negatives Vorzeichen bedeutet, dass die Gelenkkraft 
G in negative y-Richtung weist. Mit anderen Worten, der Humerus wird mit einer Kraft von 900 N 
gegen die Ulna gedrückt. Man erkennt, dass die Muskelkraft des Bizeps den größten Anteil zur Ge-
lenkkraft beiträgt.  
 Im Beispiel der Abb. 12.6 wurde das Gleichgewicht nur durch Anspannung des Agonisten 
(Bizeps) hergestellt. Das ist insofern eine Vereinfachung, als die Erfahrung zeigt, dass üblicher-
weise bei Haltungen und Bewegungen neben Agonisten auch Antagonisten aktiviert werden. Wenn 
man den Trizeps als Antagonisten hinzufügt (Abb. 12.7), ergibt sich jedoch sofort das Problem, 
dass die beiden Gleichungen des Gleichgewichtssatzes nicht ausreichen, zwei unbekannte Muskel-
kräfte (Bizeps- und Trizepskraft) sowie die Gelenkkraft eindeutig zu bestimmen. Um eine eindeuti-
ge Lösung zu erhalten, muss eine Zusatzannahme getroffen werden. Um zu prüfen, in welcher Wei-
se sich die Gelenkkraft bei Mitwirkung des Antagonisten ändert, sei angenommen, die Kraft des 
Trizeps sei klein; sie betrage (willkürlich angenommen) 25% der Kraft des Bizeps: T = 0,25 B. 
 
 
Abb. 12.7  Berechnung der Belastung G des Ellenbogengelenks durch eine auf der Hand gehaltene 
Masse. Bizeps und Trizeps sind aktiviert. Das Gewicht von Unterarm und Hand wird vernachläs-
sigt. 
 
 Die Kraft des Trizeps soll (wie die übrigen angreifenden Kräfte) parallel zur y-Achse ausge-
richtet sein. Im Gleichgewicht der Drehmomente ergibt sich mit einem Hebelarm des Trizeps von 2 
cm und bei Beachtung der Vorzeichenregel für die einzelnen Drehmomente 
 
(12.17) 
B 2 100 20 T 2 0 Ncm
B 2 100 20 0,25B 2 0 Ncm
      
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T 0,25B 333,3 N

   
 
Im Gleichgewicht der Kräfte 
 
(12.19)    G B T W 0  
 
ergibt sich (Stellen hinter dem Komma weggelassen) 
 
(12.20) 
G 1333 333 100 0 N
G 1566 N
   
   
 
Die Gelenkkraft beträgt jetzt 1566 N. Man erkennt, dass durch die Mitwirkung des Antagonisten 
die Gelenkkraft erheblich angestiegen ist. Während angenommen war, die Kraft des Antagonisten 
betrage 25% der Kraft des Agonisten, stieg die Gelenkkraft um 74 % (von 900 N auf 1566 N) an. In 
bestimmten Situationen mag antagonistische Muskelanspannung vorteilhaft sein, weil sie die Un-
empfindlichkeit der Haltung gegenüber äußeren Störungen erhöht. Muss jedoch ein Muskel gegen 
starken Widerstand eines Antagonisten eine Haltung oder Bewegung erzwingen, so können sehr 
hohe Gelenkbelastungen resultieren. Dies kann beispielsweise bei der Überaktivierung von Mus-
keln eines Spastikers oder bei einem fehlgesteuertem Aktivierungsmuster von Personen mit Parkin-
son'scher Krankheit der Fall sein. 
 
 
Abb. 12.8  Freikörperdiagramm des Unterarms zur Ermittlung der Gelenkbelastung.  
 
 Allgemein formuliert kann das Vorgehen zur Ermittlung der Gelenkbelastung im statischen 
Fall wie folgt beschrieben werden (Abb. 12.8): Am freien, von der Umgebung abgetrennt gedachten 
Körperteil werden die Ansatzpunkte, Richtungen und Beträge aller zu berücksichtigenden Kräfte 
eingetragen, soweit sie zu Beginn der Rechnung bekannt sind. Dieses Diagramm wird als „Freikör-
perdiagramm“ bezeichnet. Im hier gezeigten Fall sind zu Beginn die Ansatzpunkte, Richtungen und 
Beträge der Last F1 und  der Gewichtskraft F2 von Hand und Unterarm bekannt. Diese Kräfte grei-
fen an den Schwerpunkten von Last und Arm an. Von der Muskelkraft F3 sind aus anatomischen 









F4 ist lediglich bekannt, dass die Wirkungslinie durch die Drehachse des Gelenks verlaufen muss. 
(Begründung: Die Gelenke des menschlichen Körpers sind praktisch reibungsfrei. Ein reibungsfrei-
es Gelenk kann kein Drehmoment übertragen. Würde die Gelenkkraft nicht durch die Drehachse 
verlaufen, hätte dies eine beschleunigte Drehbewegung zur Folge und es bestünde entgegen der 
Annahme kein Gleichgewicht.) 
 Im ersten Schritt werden im Gleichgewicht der Drehmomente das Drehmoment der Muskel-
kraft, und mit Kenntnis der Hebelarme der Betrag der Muskelkraft ermittelt. Im zweiten Schritt 
werden im Gleichgewicht der Kräfte Richtung und Betrag der Gelenkkraft ermittelt. Die für die 
Durchführung dieser Modellrechnung erforderlichen Vereinfachungen sind: a) Berücksichtigung 
nur einer Muskelkraft, keine antagonistische Muskelanspannung, b) Annahme eines punktförmigen 
anstelle eines flächigen Ansatzes der Kraft von Muskeln und Sehnen, c) Nichtberücksichtigung der 
elastischen Vorspannung von Muskeln, Sehnen, Kapseln oder Bändern, die das Gelenk überspan-
nen. 
 Die am Beispiel des Ellenbogengelenks erhaltenen Ergebnisse sind typisch für viele Gelenke 
des Körpers: a) Die zur Erhaltung des Gleichgewichts erforderliche Muskelkraft ist im Allgemeinen 
erheblich größer als die von außen angreifende Kraft. Dies hat seinen Grund im Verhältnis des He-
belarms der äußeren Kraft zum Hebelarm der Muskulatur. Für viele Gelenke der Extremitäten gilt 
die Faustregel: Die Hebelarme der äußeren Kraft haben die Größenordnung der Knochenlänge, 
während die Hebelarme der Muskeln in der Größenordnung der Knochendurchmesser liegen. b) Die 
Belastung eines Gelenks wird im Wesentlichen durch die Muskelkraft bestimmt; die äußere Last 
gibt nur einen relativ kleinen Beitrag. c) Anspannung nur der Agonisten ergibt das Minimum der 
Gelenkbelastung. Zusätzliche Anspannung von Antagonisten erhöht die Gelenkbelastung.  
 
 
Abb. 12.9 Hohe Gelenkbelastungen resultieren aus der Eigenschaft, dass Muskeln sich nur wenig 
verlängern oder verkürzen können. In vielen Fällen liegen die Wirkungslinien der Muskelkräfte nah 
an der Drehachse von Gelenken; der Hebelarm der Muskelkraft in Bezug auf die Drehachse ist 
dann klein. 
 
 Der unterliegende Grund für die bei vielen Gelenken und in vielen Situationen gefundenen 
hohen Muskel- und Gelenkkräfte ist durch die Funktionsweise der Muskeln bedingt (Abb. 12.9). 
Muskeln können große Kräfte entfalten; sie können ihre Länge jedoch nur in engen Grenzen än-
dern. Soll der Bewegungsumfang BU eines Gelenks groß sein, so müssen die Muskeln wegen der 
Beschränkung ihrer Längenänderung dL nahe an der Drehachse des Gelenks angeordnet sein. Ei-
nem kleinen Hebelarm der Muskeln stehen somit oftmals große Hebelarme äußerer Kräfte oder der 
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Schwerkraft gegenüber. Aus dem Verhältnis der Hebelarme resultiert im Gleichgewicht eine relativ 
hohe Muskelkraft; aus der hohen Muskelkraft resultiert eine hohe Gelenkkraft. 
12.4   Berechnung der Gelenkbelastung im dynamischen Fall, erläutert  am Bei-
spiel des Sprunggelenks 
Im dynamischen Fall, wenn beschleunigte Translations- und Drehbewegungen auftreten, müssen 
Trägheitskräfte und Trägheitsdrehmomente berücksichtigt werden. Zum Zweck der Berechnung 
denkt man sich den menschlichen Körper in Abschnitte (Segmente) unterteilt. Der Argumentation 
von Winter (2005) folgend wird angenommen: 
 Jedes Segment hat eine feste, im Verlauf der Bewegung unveränderliche Masse m. 
 Die Segmente werden als starre Körper angenommen. Im Ablauf der Bewegung erfolgt keine 
Veränderung der Lage des Schwerpunktes relativ zu den Knochen oder markanten Oberflächen-
punkten des Segments. 
 Das Trägheitsmoment J um den Segment-Schwerpunkt bleibt im Verlauf der Bewegung kon-
stant. 
 Die Gelenke werden als reibungsfreie Kugel- oder Scharniergelenke angenommen. 
 Die translatorische Bewegung des Segments wird durch die Bewegung des Schwerpunktes re-
präsentiert. 
 Die Rotationsbewegung des Segments wird durch die Drehung um den Schwerpunkt repräsen-
tiert. 
 Betrachtet sei die Bewegung eines Segments mit Masse m und Trägheitsmoments J in der xy-
Ebene. Die x-Achse des Koordinatensystems weist in die Horizontale und die y-Achse senkrecht 























Die ersten beiden Gleichungen tragen die Bezeichnung „Schwerpunktsatz“, die dritte Gleichung 
trägt die Bezeichnung „Drehimpulssatz“. Ri und Mi sind die Reaktionskräfte und Reaktionsdreh-
momente, die von den  benachbarten Segmenten in das betrachtete Segment eingeleitet werden. Die 
im Drehimpulssatz aufgeführten Momente Mi sind als reine Momente, d.h. als durch ein Kräftepaar 
erzeugt, anzusehen. Die Wirkungslinien der Kräfte Ri verlaufen durch die Drehpunkte der Gelenke. 
Die Summen sind über alle angreifenden Kräfte und Drehmomente i=1, ... n zu erstrecken. ax und ay 
sind die Komponenten der translatorischen Beschleunigung des Schwerpunktes;  ist die Winkel-
beschleunigung um eine durch den Schwerpunkt verlaufende, senkrecht auf der xy-Ebene stehende 
Drehachse. In den Gleichungen sind die Beiträge der Massenträgheit (Trägheitskraft und Trägheits-
drehmoment) explizit auf den rechten Seiten der Gleichungen aufgeführt. Die Größen m·ax, m·ay 
und J· tragen daher positive Vorzeichen. Die Schwerkraft weist in negative y-Richtung; S = -m·g 
ist die y-Komponente der Schwerkraft. Die in das Segment eingeleiteten Reaktionskräfte Ri sind 





nicht identisch mit den Gelenkbelastungen. Es handelt sich vielmehr um die Kräfte, die „netto“, d.h. 
als vektorielle Summe aller Kräfte von einem Segment zum angrenzenden Segment übertragen 
werden. Wie unten gezeigt wird, muss zur Ermittlung einer Gelenkbelastung auf der Basis anatomi-
scher Kenntnisse ein Modell des Gelenks erstellt werden, das die Richtungen und Ansatzpunkte von 
Muskeln und Sehnen relativ zur Drehachse festlegt. 
 
 
Abb. 12.10  Reaktionskräfte R2 und R3 sowie Reaktionsdrehmomente M2 und M3, die (im ebenen 
Fall) distal und proximal auf das Segment „Unterschenkel“ wirken. Die eingeleiteten Kräfte und 
Momente bewirken die Beschleunigung a des Schwerpunktes und die Drehbeschleunigung  um 
den Schwerpunkt. Der volle Kreis bezeichnet den Schwerpunkt des Segments. Das Segment hat die 
Masse m und das Trägheitsmoment J um eine senkrecht auf der Betrachtungsebene stehende, durch 
den Schwerpunkt verlaufende Drehachse. In dieser Abb., wie auch in den Abb. 12.11 bis 12.14, sind 
die Pfeile, die die Reaktionskräfte Ri und Reaktionsdrehmomente Mi darstellen, nur symbolisch zu 
verstehen. Sie geben an, welche Kräfte und Momente betrachtet werden, sagen jedoch noch nichts 
über Beträge oder Richtungssinn aus. Beträge und Richtungssinn werden erst als Ergebnis der Be-
rechnung erhalten. 
 
 Abb. 12.10 illustriert den Ansatz am Beispiel des Unterschenkels. Das Bein sei in die drei 
Segmente Fuß, Unterschenkel und Oberschenkel unterteilt, die gelenkig miteinander verbunden 
sind. Auf das distale Ende des Unterschenkels wirken die Reaktionskraft R2 mit den Komponenten 
R2x und R2y und das Moment M2. Auf das proximale Ende wirken die Reaktionskraft R3 mit den 
Komponenten R3x und R3y sowie das Moment M3. Der Unterschenkel habe die Masse m und das 
(auf den Schwerpunkt bezogene) Trägheitsmoment J. Die Bewegung des Unterschenkels erfolgt 
unter Einwirkung dieser Kräfte und Momente nach den oben angegebenen Bewegungsgleichungen. 
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 Die Ermittlung der von Segment zu Segment übertragenen Kräfte und Momente wird nach-
folgend am Beispiel des Sprunggelenks ausgeführt (Abb. 12.11 - 12.14). Die Bezeichnungen sind:  
m = Masse des Fußes, J = Trägheitsmoment des Fußes um seinen Schwerpunkt; m·g = Betrag der 
Gewichtskraft des Fußes, ax und ay = gemessene lineare Beschleunigung des Schwerpunkts des Fu-
ßes,  =  gemessene Winkelbeschleunigung des Fußes um seinen Schwerpunkt, R1x, R1y = Kompo-
nenten der an der Fußspitze angreifenden Bodenreaktionskraft; R2x, R2y = Komponenten der proxi-
mal angreifenden Reaktionskraft; M2 = proximal angreifendes Drehmoment; M1 = distal angreifen-
des Drehmoment; L1, L2 = Lage der Drehachse des Sprunggelenks bezüglich des Schwerpunktes; 
L3, L4 = Lage des Angriffspunktes der Bodenreaktionskraft bezüglich des Schwerpunktes.  
 Um den Gang der Rechnung klar durchschaubar zu machen, und um die Verbindung zu dem 
oben besprochenen Beispiel der Ermittlung der Belastung des Ellenbogengelenks herzustellen, er-
folgt die Ermittlung der Reaktionskräfte und -momente für drei Fälle: 1) Statischer Fall: Ohne Kraft 
zwischen Fußboden und Fuß. In diesem Fall wird zusätzlich die Beziehung zwischen Reaktions-
kräften und -Drehmomenten und der Gelenkbelastung erläutert. 2) Dynamischer Fall: Beschleunigt 
bewegter Fuß, jedoch keine Kraft zwischen Fußboden und Fuß. 3) Dynamischer Fall: Mit einer an 
der Fußspitze einwirkenden, äußeren Kraft.  
 
 
Abb. 12.11  Frei gehaltener, unbewegter Fuß. Reaktionskraft R2 und Reaktionsdrehmoment M2 wir-
ken vom Unterschenkel auf den Fuß. 
 
 Fall 1: Frei gehaltener, unbewegter Fuß (Abb. 12.11). Die Kraft und das Moment vom Fuß-
boden auf den Fuß sowie die Beschleunigungen ax und ay sind gleich Null. Auf den Fuß wirkt die 
Schwerkraft. Mit ax, ay, R1x, R1y, M1 und  gleich Null ergibt sich durch Einsetzen in die Gleichun-



























und des Drehimpulssatzes (mit Bezug der einzelnen Drehmomente auf den Schwerpunkt des Fußes 
und Beachtung der Vorzeichenregel für Drehmomente) 
 
(12.23) 2 2 2y
2 2
M L R 0
M m g L
  
     
 
Will man lediglich die Reaktionskraft R2 und das Reaktionsdrehmoment M2 vom Unterschenkel auf 
den Fuß wissen, so ist die Aufgabe hiermit gelöst. Die Kraft und das Moment vom Fuß auf den Un-
terschenkel sind aus Gründen des Gleichgewichts entgegengesetzt gleich groß wie R2 und M2, also 
-R2 und -M2. 
 
 
Abb. 12.12  Modell zur Bestimmung der Belastung des Sprunggelenks bei frei gehaltenem, unbe-
wegtem Fuß.  
 
 Um den Zusammenhang von Reaktionskraft und Reaktionsdrehmoment mit der Gelenkbelas-
tung herzustellen, wird nachfolgend aus der Kenntnis von R2 und M2 die Kraft, die im Sprungge-
lenk von der Tibia auf den Talus übertragen wird, berechnet. Hierzu muss eine Modellannahme 
darüber gemacht werden, welcher Muskel das Moment M2 erzeugt. Es sei angenommen, dass die 
Zugkraft der Sehne des Tibialis anterior, der die Dorsiflexion des Fußes bewirkt, in y-Richtung im 
Abstand D von der Drehachse verläuft (Abb. 12.12). Das Moment M2 = -m·g·L2, das proximal auf 
den Fuß wirkt, denkt man sich durch ein Kräftepaar F und F* erzeugt. F greift an der Drehachse 
von Tibia und Talus an. F* ist die Zugkraft der Sehne; ihre Wirkungslinie verläuft im Abstand D 
von der Drehachse. F* weist in positive, F weist in negative y-Richtung; die Beträge von F und F* 
sind gleich groß.  
 Ausgedrückt durch das Kräftepaar ergibt sich für das Drehmoment M2 (bezogen auf den 
Schwerpunkt des Fußes) 
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Das Drehmoment der Kraft F trägt hier wegen des Drehsinns ein negatives, das Drehmoment der 
Kraft F* trägt ein positives Vorzeichen. Mit  
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 mit |F| = |F*| folgt 
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Zwischen Tibia und Talus wirken die Kräfte R2 und F. Die Belastung G des Sprunggelenks ist die 
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 Man erkennt an diesem Vergleich, dass R2 die Kraft bezeichnet, die netto vom Segment „Un-
terschenkel“ auf das Segment „Fuß“ übertragen wird. Im besprochenen Fall wirkt die Kraft R2 der 
Schwerkraft des Fußes entgegen. Würde man den Fuß so weit in Plantarflexion bewegen, dass sein 
Schwerpunkt senkrecht unterhalb des Gelenkdrehpunktes liegt (L2 = 0), wären das Drehmoment M2 
und die Kraft F gleich Null; die Reaktionskraft R2y wäre nach wie vor gleich m·g. Die Kraft R2y 
würde jetzt durch Zugkräfte in den das Gelenk umgebenden weichen Geweben erzeugt; die Kraft 
zwischen Tibia und Talus wäre jedoch gleich Null. 
 Der Leser möge sich davon überzeugen, dass das für den gehaltenen, nur durch die Schwer-
kraft belasteten Fuß ermittelte Ergebnis der Gelenkbelastung analog ist zu der oben ermittelten Be-
lastung des Ellenbogengelenks beim gehaltenen, nur durch die Schwerkraft der Masse belasteten 
Unterarm. Interessierte man sich nur für die Belastung des Sprunggelenks, hätte man anstelle des 
„Umwegs“ über die Ermittlung der Reaktionskraft und des Reaktionsdrehmoments auch den „direk-
ten Weg“ der Berechnung mit Hilfe des Gleichgewichtssatzes wie beim Ellenbogengelenk wählen 
können. Interessiert man sich jedoch für die Bewegung des Unterschenkels, sowie für die Kräfte 
und Momente, die an seinem proximalen Ende (im Kniegelenk) übertragen werden, so sind die 





Kenntnis der Reaktionskraft R2 und des Reaktionsdrehmoments M2 erforderlich. Nicht erforderlich 
ist in diesem Fall die Kenntnis der Gelenkkraft im Sprunggelenk. 
 Man erkennt ferner, dass die Belastung des Sprunggelenks Gy mit dem Drehmoment M2 zu-
nimmt. Eine Erhöhung des Drehmoments bedingt eine Erhöhung der Gelenkbelastung; eine Ernied-
rigung hat eine Erniedrigung der Gelenkbelastung zur Folge. Diese Feststellung ist allgemein gül-
tig; sie bleibt auch dann richtig, wenn man nicht weiß, welche Muskel- und Sehnenkräfte mit wel-
chen Hebelarmen am Gelenk das Gleichgewicht herstellen; mit anderen Worten, wenn man kein 
„anatomisches Modell“ des Gelenks erstellt hat. Bedingung für die Gültigkeit der Feststellung ist 
allerdings, dass dem Vergleich von Momenten nur identische Gelenkstellungen zugrunde gelegt 
werden dürfen. Ändern sich die Gelenkstellungen, so können sich auch die Hebelarme ändern, und 
ein Vergleich der Belastungen kann nicht durch einen Vergleich der Momente erfolgen. Es ist 
wichtig, sich an diese Beschränkung zu erinnern, wenn aus Gründen der Vereinfachung nur die 
Momente der äußeren Kräfte berechnet werden und hieraus (ohne Modellierung der Muskel- und 
Sehnenkräfte) Schlüsse über Gelenkbelastungen gezogen werden. 
 
 
Abb. 12.13  Beschleunigt bewegter Fuß, ohne Bodenkontakt. 
 
 Fall 2: Beschleunigt bewegter Fuß ohne Bodenkontakt (Abb. 12.13). Die Bodenreaktionskraft 
R1 und das Reaktionsdrehmoment M1 sind gleich Null, da der Fuß den Boden nicht berührt. Die 
Translations- und Winkelbeschleunigungen seien ungleich Null. Um die Reaktionskraft und das 
Reaktionsdrehmoment berechnen zu können, müssen Messungen der Beschleunigungen, beispiels-
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Nachdem aus den ersten beiden Gleichungen R2x und R2y bestimmt sind, kann aus der dritten Glei-
chung das Moment M2 berechnet werden. Wollte man an in diesem Fall die Belastung des Sprung-
gelenks berechnen, müsste wiederum ein Modell des Gelenks erstellt werden. Welcher Muskel- und 
Sehnenzug das Moment M2 erzeugen kann, hängt von der Richtung (Dorsal- oder Plantarflexion) 
ab, in der der Fuß beschleunigt wird. Mit anderen Worten, im Modell müssten entweder die Sehne 
des Tibialis anterior oder die Achillessehne berücksichtigt werden. 
 
 
Abb. 12.14  Beschleunigt bewegter Fuß, mit Bodenkontakt. Kraft R1 wirkt vom Boden auf den Fuß. 
 
 Fall 3: Beschleunigt bewegter Fuß mit Bodenkontakt (Abb. 12.14). Die Bodenreaktionskraft 
R1 ist jetzt ungleich Null. Ihre Komponenten R1x und R1y müssen aus Messungen, beispielsweise 
mit Hilfe einer Kraftmessplattform, vorliegen. Vom Boden auf den Fuß wirkt kein Drehmoment, da 
vom Boden auf den Fuß keine Zugkräfte übertragen werden. Das Reaktionsdrehmoment M1 ist 
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Auch hier sind die Drehmomente auf den Schwerpunkt des Fußes bezogen. Das Minuszeichen der 
Drehmomente von R1x und R1y folgt aus ihrem Drehsinn entgegen dem Uhrzeigersinn. Aus den 
beiden ersten Gleichungen können R2x und R2y, anschließend kann aus der dritten Gleichung M2 
ermittelt werden.  
 Das Vorgehen, Kräfte und Drehmomente aus der beobachteten Translations- und Drehbe-
schleunigung „rückwärts“ zu bestimmen, wird als inverse Dynamik (inverse dynamics) bezeichnet. 
Ein wichtiges Anwendungsgebiet der inversen Dynamik im Rahmen der Orthopädischen Biome-
chanik ist die Ganganalyse. Der oben skizzierte Fall der Bestimmung von Kraft und Drehmoment, 
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Mess- und Rechenschritt zur Ermittlung der Belastung von Sprung-, Knie- und Hüftgelenk. Moder-
ne Verfahren der Ganganalyse messen und rechnen 3-dimensional.  
12.5   Berechnung der Gelenkbelastung, wenn mehr als ein das Gelenk über-
spannender Muskel aktiv ist 
Wenn mehr als eine einzige Muskelkraft zur Belastung eines Gelenks beitragen kann, reichen die 
beiden Gleichungen des Gleichgewichtssatzes nicht aus, alle Unbekannten zu bestimmen. Es liegt 
ein „unbestimmtes“ System vor. Ein unbestimmtes System hat im Allgemeinen viele Lösungen. 
Zusätzliche Informationen und/oder Bedingungen sind erforderlich, um aus der Vielzahl der mögli-
chen Lösungen eine einzige, der Fragestellung angepasste gültige Lösung auszuwählen. Wenn im 
Bereich eines Gelenks mehrere Muskeln vorhanden sind, von denen im Prinzip jeder alleine das im 
Gleichgewicht erforderliche Drehmoment generieren könnte, muss die neuromuskuläre Steuerung 
entscheiden, welche Muskeln tatsächlich aktiviert werden. Wird nur der Muskel mit dem größten 
Hebelarm aktiviert? Nur der kräftigste Muskel? Werden alle Muskeln aktiviert? Wenn ja, welchen 
Anteil von Kraft und Drehmoment erzeugen dann die einzelnen Muskeln?  
 Leider ist die dem in-vivo beobachteten Aktivierungsmuster unterliegende Strategie nicht 
bekannt. Um in biomechanischen Modellrechnungen dennoch zu Lösungen zu gelangen, werden 
unterschiedliche Wege eingeschlagen. a) Wenn EMG-Messungen zeigen, dass in bestimmten Pha-
sen einer Bewegung einzelne Muskeln gar nicht oder nur schwach aktiviert werden, kann man die 
nicht oder schwach aktivierten Muskeln vernachlässigen und näherungsweise nur eine einzige 
Muskelkraft berücksichtigen. Das beseitigt die Unbestimmtheit. b) Man kann in einem vorbereiten-
den Schritt versuchen, die Muskelkraft gegen das EMG-Signal zu eichen. Die anschließend beim 
Ablauf einer Bewegung gemessenen EMG-Signale lassen sich dann in Muskelkräfte umrechnen. 
Alternativ kann man postulieren, die entwickelte Muskelkraft sei dem Querschnitt der einzelnen 
Muskeln proportional. Auch auf diese Weise kommt man zu eindeutigen Lösungen. c) Allgemeine 
Randbedingungen, wie „die Gelenkbelastung soll minimal sein“ oder „die Spannung 
(Kraft/Querschnitt) soll in allen Muskeln gleich sein“ beseitigen ebenfalls die Unbestimmtheit. Die-
se unterschiedlichen Ansätze werden nachfolgend skizziert. 
 Reduktion der Zahl beteiligter Muskeln durch Messung der Muskelaktivität.  Wenn mehr als 
ein Muskel oder eine Sehne ein Gelenk überspannt, kann durch eine EMG-Messung geprüft wer-
den, ob in jeder Gelenkstellung jeweils alle Muskeln aktiv sind. Dabei kann es sich (auch mit Ver-
nachlässigung nur schwach aktivierter Muskeln) ergeben, dass in Abhängigkeit von der jeweiligen 
Gelenkstellung nur eine einzige Muskelkraft zu berücksichtigen ist. Das unbestimmte System ist 
damit auf ein bestimmtes System zurückgeführt und eine eindeutige Lösung ist möglich. Nach die-
sem Vorgehen sind die ersten, wegweisenden Arbeiten zur Bestimmung der Gelenkbelastung der 
unteren Extremität aus Ganguntersuchungen entstanden. Morrison (1968) nahm zur Berechnung der 
Belastung des Kniegelenks beim Gehen an, dass im Ablauf eines Schrittes entweder nur die Beuger 
(zusammengefasst in einem Muskel) oder nur die Strecker (ebenfalls zusammengefasst in einem 
Muskel) aktiv seien. Kräfte in den Bändern wurden vernachlässigt. 
 EMG-unterstützte Modellrechnung. EMG-unterstützte Modellrechnungen verwenden als Ein-
gangsdaten Muskelkräfte, die aus Messwerten des Elektromyogramms abgeleitet sind. Dazu muss 
in einem Vorversuch zunächst ein Zusammenhang zwischen EMG-Signal und Muskelkraft herge-
stellt werden. Wenn in einer bestimmten, isometrischen Belastungssituation nur ein einziger Mus-
kel aktiv ist, kann im individuellen Fall eine Eichung der Amplitude des EMG-Signals gegen die in 
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einer Modellrechnung ermittelte Muskelkraft vorgenommen werden. Bei anschließend untersuchten 
Haltungen oder Bewegungen wird das EMG aller beteiligten Muskeln registriert; mit Hilfe der Ei-
chung sind dann die Kräfte der Muskeln bekannt (siehe z.B. Dolan et al 1998, Lloyd et al 2003). Es 
besteht jedoch nur selten die Möglichkeit, einen einzelnen Muskel isometrisch zu belasten und die 
notwendige Eichung vorzunehmen. Zusätzlich müssen an dem aus einer Eichung ermittelten Zu-
sammenhang zwischen isometrischer Muskelkraft und EMG Signal Korrekturen angebracht wer-
den, welche die Einflüsse von veränderter Muskellänge und Kontraktionsgeschwindigkeit berück-
sichtigen. EMG-unterstützte Modelle reklamieren den Vorteil, dass sie individuelle Aktivierungs-
muster berücksichtigen; dieser Vorteil umfasst jedoch nicht die tiefer liegenden Muskeln, deren 
EMG mit Oberflächenelektroden nicht abgeleitet werden kann. 
 Alternativ werden Muskelquerschnitte aus Magnetresonanz-Aufnahmen gemessen und es 
wird angenommen, die Muskelkraft sei der Amplitude des EMG-Signals und der Querschnittsfläche 
proportional (siehe z.B. Granata et al 1993). Die zuverlässige Ermittlung eines Muskelquerschnitts 
ist jedoch ein schwieriges Problem, da Querschnitte von der Körperhaltung abhängen und sich in 
vivo und in vitro unterscheiden (siehe z.B. Gatton et al 1999). Der Faktor, mit dem eine gegebene 
EMG-Signalamplitude bei gegebenem Muskelquerschnitt in Kraft umgerechnet werden kann, ist 
nur ungenau bekannt und kann individuell unterschiedlich sein. Ferner darf erwartet werden, dass 
ein solcher Faktor zusätzlich von der Länge des Muskels und seiner Kontraktionsgeschwindigkeit 
abhängt. 
 Hypothesen zum Zusammenwirken mehrerer Muskeln. Durch mathematisch formulierte Zu-
satzbedingungen kann erreicht werden, dass Unbestimmtheit eines Systems aufgehoben und eine 
eindeutige Lösung erhalten wird. Eine Zusatzbedingung kann darin bestehen, dass aus der Vielzahl 
möglicher Lösungen nur diejenige Lösung ausgewählt wird, bei der eine bestimmte Funktion (ob-
jective function oder cost function) ein Minimum oder Maximum annimmt. Beispielsweise kann 
postuliert werden, die Aktivierung der Muskeln werde so gesteuert, dass die Gelenkbelastung mi-
nimal wird. Aus dieser Annahme würde folgen (der Beweis wird hier nicht geführt), dass lediglich 
nur der Muskel mit dem größten Hebelarm aktiv wird, und keine Verteilung der Last auf andere 
Muskeln mit kleinerem Hebelarm erfolgt. Diese Annahme ist jedoch mit der praktischen Erfahrung 
sowie mit EMG-Messungen nicht verträglich.  
 Alternativ kann angenommen werden, dass die Summe der Muskelspannungsquadrate oder 
die Summe der dritten Potenzen der Muskelspannungen einen Minimalwert annehmen (siehe z.B. 
Bean et al 1988). Dabei kann zusätzlich gefordert werden, dass einzelne Muskeln maximale, physi-
ologisch bedingte Spannungs-Grenzwerte nicht überschreiten dürfen. Die Spannung eines Muskels 
ist definiert als Muskelkraft geteilt durch Muskelquerschnitt. Die Schätzungen für die maximale 
Muskelspannung schwanken um einen Wert von 50 N/cm2. Für die Richtigkeit der oben genannten 
Annahmen gibt es physiologisch begründete, aber nicht unbedingt zwingende Argumente. Bei For-
derung eines Minimums der Quadrate der Muskelspannung wird die Last gleichmäßig auf alle in 
Frage kommenden Muskeln verteilt. Bei Erreichen eines Minimums der dritten Potenzen der Mus-
kelspannungen werden hohe Spannungen einzelner Muskeln, die in vivo Anlass zu rascher Ermü-
dung geben könnten, vermieden. Andere, den jeweiligen in-vivo Erfordernissen angepasste Strate-
gien der Rekrutierung von Muskeln sind denkbar. Praagman und Mitarbeiter (2006) schlagen vor, 
den Energieverbrauch der Muskeln, charakterisiert durch den Sauerstoffverbrauch, als Kriterium zu 
wählen. 





 Wenn nach Ausschluss der offensichtlich unzutreffenden Hypothesen zum Zusammenwirken 
der Muskeln noch mehrere Möglichkeiten offen bleiben, kann man die Gelenkbelastung unter un-
terschiedlichen Annahmen berechnen und die Ergebnisse vergleichen. Dies in der Hoffnung, dass 
der Vergleich ermöglicht, eine Entscheidung zu treffen. Eine solche Studie wurde beispielsweise 
von Glitsch und Baumann (1997) für die untere Extremität vorgelegt. Sie enthält eine ausführliche, 
kritische Diskussion der verschiedenen Hypothesen. Es zeigte sich, dass die Wahl unterschiedlicher 
Hypothesen nur geringen Einfluss auf die berechnete Gelenkbelastung von Hüfte und Knie hatte. 
Im Vergleich zur in vivo gemessenen Belastung des Hüftgelenks waren die von Glitsch und 
Baumann berechneten Gelenkbelastungen relativ hoch; für das Kniegelenk gibt es derzeit noch kei-
ne vergleichbaren in-vivo Messungen der Gelenkbelastung. Alternativ zum Vergleich der Auswir-
kung verschiedener Hypothesen kann man auch ein Aktivierungsmuster von Muskeln vorgeben und 
die dadurch bewirkte Bewegung des Körpers mit Messdaten vergleichen (forward dynamics). Der 
Vergleich zeigt dann, wie realistisch das vorgegebene Aktivierungsmuster war (siehe z.B. Erdemir 
et al 2007).  
 Der gegenwärtige Wissensstand reicht offenbar nicht aus, um eine eindeutige Auswahl zwi-
schen verschiedenen Hypothesen zu treffen. Man darf jedoch annehmen, dass unser neuromuskulä-
res Kontrollsystem in jedem Fall eine bestimmte Strategie darüber verfolgt, welche der potentiell 
beitragenden Muskeln in einer bestimmten Situation tatsächlich aktiviert werden (siehe z.B. Hatze 
1980, Rasmussen et al 2001). Die Beobachtung, dass bestimmte Bewegungsabläufe wiederholt mit 
hoher Genauigkeit ausgeführt werden können, bestärkt uns in dieser Annahme. Bei der Aktivierung 
der Muskeln gibt es in Wirklichkeit kein “unbestimmtes Problem“, welches von der neuromuskulä-
ren Steuerung zu lösen wäre. 
 Nachfolgend Beispiele (keine vollständige Aufzählung) von Modellrechnungen, welche die 
räumliche Architektur von Muskeln und Sehnen sowie unterschiedlichen Hypothesen zum Aktivie-
rungsmuster zugrunde legen. Untere Extremität: White et al (1989), Glitsch et al (1997), Menegaldo 
et al (2004). Kniegelenk: Pandy et al (1998), McLean et al (2003). Schulter: van der Helm (1994). 
Obere Extremität: Garner et al (2001), Langenderfer et al (2005), Chadwick et al (2009). Ellenbo-
gen und Handgelenk: Ramsay et al (2009). Halswirbelsäule : Netto et al (2008). Lendenwirbelsäule: 
Schultz et al (1982).   
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13    Mechanische Aspekte des Hüftgelenks 
Spitzenbelastungen des Hüftgelenks in der Höhe des Mehrfachen des Körpergewichts treten bei 
jedem Schritt auf; gesunde Personen führen zwischen hunderttausend und mehreren Millionen 
Schritte pro Jahr aus. An diese Belastung scheint das Gelenk angepasst. Bei vielen  Personen ist die 
Funktion des Hüftgelenks bis in das hohe Alter nicht oder nur geringfügig eingeschränkt, auch 
wenn altersgemäße Veränderungen an Gelenkknorpel und unterliegendem Knochen regelmäßig 
beobachtet werden können. Bei einigen Personen entwickeln sich jedoch mit zunehmendem Alter 
Veränderungen, die zu einer Funktionseinschränkung des Gelenks, verbunden mit klinischen Symp-
tomen führen. In jungem Lebensalter wird eine vorzeitige Zerstörung des Hüftgelenks beobachtet, 
wenn Hüftkopf und Hüftgelenkspfanne wesentliche Abweichungen von der normalen, physiologi-
schen Geometrie zeigen. Höhe und Wiederholungsfrequenz der Belastung legen nahe zu vermuten, 
dass primär-mechanische Einflüsse die Entstehung einer Arthrose verursachen oder ihr Fortschrei-
ten fördern können.  
 Das Interesse an mechanischen Aspekten des Hüftgelenks  ist durch die Arbeiten von Pauwels 
(1965) wesentlich befördert worden. Im Folgenden wird die Belastung des Hüftgelenks in der 
Standphase beim langsamen Gang mit Hilfe einer biomechanischen Modellrechnung ermittelt. Im 
Rahmen dieses stark vereinfachten Modells wird diskutiert, wie die Gelenkbelastung durch Geh-
technik, äußere Hilfsmittel oder knochenchirurgische Eingriffe beeinflusst werden kann. Detaillier-
te Informationen zur Belastung des Hüftgelenks erhält man aus Ganguntersuchungen sowie aus 
direkten Messungen mit Hilfe von instrumentiertem Gelenkersatz. Die Kenntnis der Gelenkbelas-
tung ist Voraussetzung für die Bestimmung des Drucks auf der Gelenkoberfläche und für Hypothe-
sen zur Wirkung mechanischer Faktoren bei der Entstehung der Arthrose.  
13.1    Belastung des Hüftgelenks in der Standphase beim langsamen Gang 
Als typisch für die Belastung des Hüftgelenks im täglichen Leben sei die so genannte „Standphase 
beim langsamen Gang“ betrachtet. In dieser Phase befindet sich das Standbein auf dem Boden; das 
zweite Bein wird gerade durch die Mittenebene nach vorn bewegt. Die Kennzeichnung „langsam“ 
beinhaltet, dass Trägheitskräfte, die im Ablauf jedes Schritts durch das Abbremsen und Beschleuni-
gen der Körpermasse entstehen, als vernachlässigbar klein angenommen werden.  
 Die Modellrechnung (Abb. 13.1) nimmt vereinfachend an, dass am Becken lediglich drei 
Kräfte angreifen. W ist die Gewichtskraft der Körpermasse abzüglich der Masse des Standbeins. 
Der Angriffspunkt der Gewichtskraft ist der Schwerpunkt des Teilkörpers, gebildet aus Kopf, Ar-
men, Rumpf sowie abgehobenem Bein. Die Gewichtskraft ist senkrecht nach unten gerichtet. F ist 
die Kraft der Abduktoren, die dem Drehmoment der Gewichtskraft das Gleichgewicht hält. Der 
Vektor F fasst die Kräfte aller Muskeln zusammen, die eine Abduktion des Beins bewirken können. 
Die Richtung von F wird gleich der Richtung des Gluteus medius gewählt. Als Angriffspunkte der 
Muskelkraft F werden die geometrischen Zentren der Ansatzflächen des Gluteus medius an der 
Beckenschaufel und am Trochanter major angenommen. Muskelkräfte, die das Gelenk in dieser 
Phase in Bezug auf Beugung oder Streckung stabilisieren, werden vernachlässigt. Das Hüftgelenk 
wird als reibungsfreies Kugelgelenk angenommen. Die Gelenkkraft H, die vom Hüftkopf auf die 
Pfanne gerichtet ist, verläuft durch das Zentrum des Hüftkopfes. Begründung:  In einem Zustand 
des statischen Gleichgewichts kann ein reibungsfreies Gelenk kein Drehmoment übertragen. Würde 





die Gelenkkraft H nicht auf die Drehpunkt weisen, würde sie in Bezug auf den Drehpunkt ein 
Drehmoment erzeugen, und das Gelenk würde sich bewegen. 
 
 
Abb. 13.1  Belastung H des Hüftgelenks in der Standphase beim langsamen Gang. Betrachtet wird 
das Gleichgewicht am Becken in der Frontalebene. Es wirken die Gewichtskraft W, die Kraft der 
Abduktoren F und die Kraft H vom Hüftkopf auf die Pfanne. Im Gleichgewicht ist die vektorielle 
Summe aus W, F und H gleich Null. 
 
 Kennt man den Betrag von W, die Lage des Angriffspunktes von W (d. h. die Lage des 
Schwerpunkts des Teilkörpers) sowie Angriffspunkt und Richtung der Muskelkraft F, kann im 
Gleichgewicht der Drehmomente der Betrag von F ermittelt werden. Im Gleichgewicht der Kräfte 
muss die vektorielle Summe von W, F und H gleich Null sein. Damit sind Betrag und Richtung von 
H festgelegt. Zur Bestimmung von H seien die x- und y-Komponenten Hx und Hy zunächst einzeln 
berechnet (Abb. 13.2 und 13.3). Das Koordinatensystem sei so gelegt, dass die y-Achse in senk-
rechte und die x-Achse in horizontale Richtung weist. Da die Richtung der Schwerkraft W mit der 
y-Richtung übereinstimmt und der Vektor der Muskelkraft F nahezu in y-Richtung verläuft, wird 
erwartet, dass die y-Komponenten der Kräfte für die Belastung des Hüftgelenks bestimmend sind; 
die x-Komponenten werden lediglich einen geringen Zusatzbeitrag liefern. 
 Es sei angenommen, dass die Masse eines Beins näherungsweise 20% der Körpermasse aus-
macht. Damit ergibt sich für den Betrag der y-Komponente der Gewichtskraft W 
 
(13.1) y| | 0,8 Körpermasse Erdbeschleunigung 0,8 m g     W  
 
Während der Schwerpunkt des gesamten Körpers in etwa senkrecht oberhalb der Symphyse liegt, 
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nis der Hebelarme der Gewichtskraft D und der Muskelkraft und L1 wird näherungsweise ange-
nommen 
 
(13.2) 1D 2,0 L   
 





F L W D 0
F 2,0 W
    
   
 
oder ausgedrückt in den y-Koordinaten der Kräfte 
 
(13.4) y yF 2,0 W   
 
Abb. 13.2  Berechnung der y-Komponenten Fy und Hy der Kräfte F und H im mechanischen 
Gleichgewicht. D ist der Hebelarm der Gewichtskraft Wy; L1 ist der Hebelarm der Kraft Fy. 
 
Im Gleichgewicht der Kräfte gilt für die y-Komponenten 
 
(13.5) y y y  H F W 0  
 
und für ihre y-Koordinaten mit Einsetzen des oben bestimmten Fy  
 
(13.6) y y y
y y
H 2,0 W W
H 3,0 W
   
    
 














(13.7) yH 2,4 m g    
 
In Worten ausgedrückt: Die y-Komponente der vom Hüftkopf auf die Hüftpfanne übertragenen 
Kraft ist gleich dem 2,4-fachen der Gewichtskraft des Körpers. Das positive Vorzeichen von Hy 




Abb. 13.3  Bei bekannter Richtung der Kraft F (Winkel  gegen die y-Achse) kann bei Kenntnis von 
Fy die Komponente Fx berechnet werden.  
 
 Im Gleichgewicht der Kräfte gilt für die x-Komponenten der Hüftgelenkskraft und der Mus-
kelkraft (Abb. 13.3) 
 
(13.8) x x H F 0  
 
Die Gleichung enthält nur zwei Summanden, da die x-Komponente der Gewichtskraft gleich Null 
ist.  sei der Winkel zwischen der Senkrechten und der Richtung der Kraft F. Damit berechnet sich 
die x-Koordinate Fx der Muskelkraft zu 
 
(13.9) x yF F tan     
 
und im Gleichgewicht ergibt sich mit Fy = 2,0 · Wy 
 





H 2,0 0,8 m g tan
H 1,6 m g tan
   
     
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Der Winkel  liegt bei etwa 15°; der Tangens von 15° beträgt 0,27. Hx ist somit erheblich kleiner 
als Hy. Aus Hx und Hy kann der Betrag der Hüftgelenksbelastung errechnet werden 
 
(13.11) 2 2x yH H H   
 
Der Winkel  des Vektors der Hüftgelenksbelastung H mit der Senkrechten errechnet sich aus 
 
(13.12)               
x y
y y
tan H / H
tan 0, 27 2 W / 3 W
10, 2
 
    
  
 
13.2    Beeinflussung der Hüftgelenksbelastung durch Gehtechnik, äußere 
Hilfsmittel oder knochenchirurgische Eingriffe 
Die Modellrechnung der Belastung des Hüftgelenks in der Standphase beim langsamen Gang kann 
zur anschaulichen Bewertung der Auswirkungen von Gehtechnik, Hilfsmitteln oder knochenchirur-
gischen Eingriffen auf die Gelenkbelastung genutzt werden.  
 Gehtechnik. Als Beispiel sei das so genannte Duchenne’sche Hinken betrachtet. Bei jedem 
Schritt wird der Schwerpunkt des Körpers durch Neigung des Rumpfes zur Seite des Standbeins hin 
verschoben (Abb. 13.4). Der Hebelarm D1 der Gewichtskraft W ist jetzt geringer als der Hebelarm 
D beim normalen Gehen. Daher nimmt die zur Erhaltung des Gleichgewichts erforderliche Kraft F 
der Abduktoren ebenfalls ab. 
 
Abb. 13.4  Beeinflussung der Belastung des Hüftgelenks durch das Duchenne’sche Hinken. Die 
Verlagerung der Körpermasse in Richtung auf das Standbein bewirkt eine Verkürzung des Hebel-
arms D1 der Gewichtskraft W.  
 
 Die Verringerung der Muskelkraft bewirkt eine Verringerung der Gelenkbelastung H des Stand-
beins. Im Grenzfall, wenn der Schwerpunkt des Körpers senkrecht oberhalb des Hüftgelenks liegt 
und der Hebelarm D1 gleich Null wird, kann die Entlastung beträchtliche Werte annehmen. Das 
Duchenne’sche Hinken ist jedoch nicht zur Langzeit-Entlastung des Hüftgelenks geeignet, da die 
W
D1





bei jedem Schritt auftretende Seitverbiegung der Lendenwirbelsäule auf Dauer nicht beschwerdefrei 
vertragen wird. Zusatzbemerkung: Ein Duchenne’sches Hinken kann nicht nur zur Entlastung eines 
vorgeschädigten Hüftgelenks vorgenommen werden, sondern auch Reaktion auf eine Schwäche der 
Abduktoren sein. Die therapeutischen Konsequenzen wären in beiden Fällen unterschiedlich.  
 Stockstütze.  Abbildung 13.5 zeigt das Becken in der Standphase beim langsamen Gang; zu-
sätzlich wird kontralateral zum Standbein eine Stockstütze eingesetzt. Zur Vereinfachung werden 
nachfolgend lediglich die y-Komponenten der Kräfte betrachtet. S ist die Kraft vom Stock auf die 
Hand. Sy ist die y-Komponente dieser Kraft; sie weist in positive y-Richtung. Zur Berechnung der 
Hüftgelenksbelastung werden die Annahmen über den Hebelarm des Körpergewichts und den Be-




W 0,8 m g
D 2,0 L
  
   
 
Der Hebelarm E der Stockkraft sei doppelt so groß wie der Hebelarm der Abduktoren und damit 
vier mal so groß wie der Hebelarm der Muskelkraft 
 
(13.14) 1E 4,0 L   
 
 
Abb. 13.5  Beeinflussung der Belastung des Hüftgelenks in der Standphase beim langsamen Gang 
durch eine Stockstütze. S ist die Kraft von der Stockstütze auf Hand und Arm; E ist der Hebelarm 
der Kraft S; übrige Bezeichnungen wie in Abb. 13.3.  
 
Unter diesen Annahmen ergibt sich im Gleichgewicht der Drehmomente 
 
(13.15) y 1 y y
y y y
F L W D S E 0
F 2,0 W 4,0 S
      
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Im Ergebnis wird der Betrag der Muskelkraft Fy der Abduktoren bei Verwendung des Stocks um 
das 4-fache des Betrags der Kraft Sy vermindert. 
 
Im Gleichgewicht der Kräfte gilt für ihre y-Koordinaten 
 
(13.16) y y y yH F W S 0     
 
Die Summanden in dieser Gleichung können positive oder negative Werte annehmen, je nachdem 
ob die betreffenden Kräfte in positive oder negative Richtung weisen. Für die Koordinaten der 
Kräfte W und S folgt im Gleichgewicht der Drehmomente 
 
(13.17) y y yF 2,0 W 4,0 S     
 
Anmerkung: Rechnet man mit den Koordinaten der Kräfte. so gilt nicht Fy = 2,0 · Wy - 4,0 · Sy. 
Man mache sich klar, dass Wy eine negative Zahl und Sy eine positive Zahl ist. Der Betrag von Wy 
wird daher um das Vierfache des Betrages von Sy vermindert. 
 
Damit ergibt sich für H 
 
(13.18)                  y y y y y
y y y
H 2,0 W 4,0 S W S
H 3,0 W 5,0 S
      
      
 
und mit Einsetzen von Wy = -0,8 · m · g  
 
(13.19) y yH 2,4 m g 5,0 S      
 
Die y-Komponente der Kraft auf das Hüftgelenk wird bei Benutzung des Stocks um das 5-fache der 
Stockkraft reduziert. Hierzu ein Zahlenbeispiel: Bei einer Körpermasse von 60 kg beträgt die Ge-
wichtskraft m·g rund 600 N. Die y-Komponente der Belastung des Hüftgelenks in der Standphase 
beim langsamen Gang ohne Verwendung eines Stocks beträgt somit  
 
(13.20) yH 2,4 600 1440 N    
 
Bei Verwendung einer Stockstütze und Annahme einer Stützkraft von Sy = +50 N beträgt die Belas-
tung 
 
(13.21)    yH 1440 250 1190 N    
 
Bei Verwendung der Stockstütze ist die Belastung damit um nahezu 20% geringer als ohne Stock-
stütze. Eine Verminderung der Belastung tritt jedoch nur dann ein, wenn der Stock kontralateral 
zum betrachteten Hüftgelenk eingesetzt wird. Würde der Stock ipsilateral eingesetzt, würde sich die 
Belastung des Hüftgelenks erhöhen. Alternativ könnte daran gedacht werden, zur Verminderung 
der Belastung des Hüftgelenks das Körpergewicht zu verringern. Um den gleichen Entlastungsef-





fekt wie bei Verwendung einer Stockstütze zu erzielen, müsste das Körpergewicht jedoch um rund 
20% vermindert werden. Dies wird normalerweise schwierig zu erreichen sein. 
 Knochenchirurgischer Eingriff. Durch knochenchirurgische Eingriffe können Hebelarme der 
Muskulatur oder die Geometrie des Gelenks verändert werden. Abb. 13.6 zeigt das Beispiel einer 
Varisationsosteotomie, bei der ein intertrochantär (zwischen Trochanter major und minor gelege-
ner) gelegener Knochenkeil entnommen wird. Geometrisch bewirkt der Eingriff  eine Lateralverla-
gerung des Trochanter major. Postoperativ ist der Hebelarm L1 der Abduktoren um bis zu 15% grö-
ßer als der präoperative Hebelarm L. Der vergrößerte Hebelarm hat eine proportionale Verringe-
rung der Muskelkraft von F auf F1 und damit eine Verringerung der Gelenkbelastung zur Folge. 
Außerdem ist postoperativ die Länge des M. psoas gegenüber dem präoperativen Zustand verkürzt. 
Durch die Verminderung der Spannung dieses Muskels kommt es zu einer zusätzlichen Entlastung 
des Hüftgelenks. Für eine quantitative Angabe des Betrages der Entlastung müsste die Steifigkeit 
des Psoas bekannt sein; dies ist jedoch nur ungenau der Fall. Ein weiterer Effekt des in Abbildung 
13.6 gezeigten Eingriffs besteht in der Verdrehung des Hüftkopfes gegenüber der Pfanne. Daraus 




Abb. 13.6 Beeinflussung der Belastung des Hüftgelenks durch einen knochenchirurgischen Eingriff. 
Die Entnahme eines nach medial geöffneten, zwischen dem Trochanter major und dem Trochanter 
minor gelegenen Knochenkeils bewirkt eine Lateralverlagerung des Trochanter major und eine 
Vergrößerung des Hebelarms der Abduktoren von L nach L1.  
 
13.3    Bestimmung der Hüftgelenksbelastung aus Ganguntersuchungen  
Wenn beschleunigte Translations- oder Drehbewegungen der Segmente des Körpers auftreten, müs-
sen Einflüsse der Trägheitskräfte und Trägheitsdrehmomente auf die Belastung des Hüftgelenks 
berücksichtigt werden. Zur Auswirkung von Trägheitskräften zunächst ein einfaches, anschauliches 
Beispiel: Abbildung 13.7 zeigt das Becken nicht in der Standphase beim langsamen Gang sondern 
nach Absprung von einer niedrigen Mauer im Moment des Auftreffens des rechten Beins auf den 
Fußboden. Beim Auftreffen wird der Körper abgebremst; die Beschleunigung habe den Betrag a. 
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(13.22) t| | 0,8 m a  F  
 
Zum Vorzeichen der Trägheitskraft: Beim Auftreffen weist die Geschwindigkeit in negative y-
Richtung; die Änderung der Geschwindigkeit, die Beschleunigung, weist in positive y-Richtung. 
Die Trägheitskraft Ft weist entgegengesetzt zur Beschleunigung und folglich in negative y-
Richtung, d.h. in die gleiche Richtung wie die Schwerkraft. Die Belastung des Hüftgelenks kann  
 
 
Abb. 13.7  Bei Beschleunigung a des Körpers  wirkt zusätzlich zur Gewichtskraft die Trägheitskraft. 
Die Trägheitskraft und damit die Höhe der Hüftgelenksbelastung hängen vom Betrag der Beschleu-
nigung ab. 
 
jetzt mit den gleichen Formeln wie in der Standphase beim langsamen Gang geschätzt werden, an-
stelle der Gewichtskraft Wy ist lediglich die Summe von Gewichtskraft und Trägheitskraft einzu-
setzen  
 
(13.23) y tW F (0,8 m g 0,8 m a)         
 
Für den Betrag der y-Komponente der Hüftgelenksbelastung ergibt sich 
 
(13.24) y| | 2, 4 m (g a)   H  
 
 In diesem Beispiel wirkt die Trägheitskraft, als sei die Gewichtskraft des Körpers momentan 
um den Betrag 2,4·m·a erhöht. Der zahlenmäßige Wert der Erhöhung hängt von der Höhe der Be-
schleunigung ab. Erfolgt das Abbremsen in einem kurzen Zeitintervall, hat die Beschleunigung ei-
nen hohen Wert. Erfolgt die Abbremsung in einem längeren Zeitintervall, wenn beispielsweise in 
der Phase des Abbremsens die Knie gebeugt werden, hat die Beschleunigung einen geringeren 
Wert. 
 Die Belastung des Hüftgelenks beim Gehen kann in einer Modellrechnung bestimmt werden, 













bekannt sind, und kinematische (die Bewegung betreffende) sowie kinetische (die Kräfte betreffen-
de) Daten im Ablauf des Schrittzyklus gemessen  werden. Ganguntersuchungen liefern wichtige 
Kenntnisse zur Belastung des Hüftgelenks, die über die Ergebnisse der Betrachtung der Standphase 
beim langsamen Gang weit hinausgehen. Zur Berechnung betrachtet man das Standbein als freien 
Körper (Abb. 13.8). Die Massen, die Lagen der Schwerpunkte und die Trägheitsmomente um die 
jeweiligen Schwerpunkte für die Segmente Fuß, Unterschenkel und Oberschenkel müssen bekannt 
sein. Der zeitliche Verlauf der linearen Beschleunigungen der Schwerpunkte der Segmente und der 
Winkelbeschleunigungen der Segmente um ihre Schwerpunkte sowie die Kraft R vom Fußboden 
auf den Fuß werden im Ablauf des Gehens gemessen. Jetzt können ausgehend vom Fuß schrittweise 
Kraft und Drehmoment auf  Sprunggelenk, Knie und Hüftgelenk berechnet werden, siehe Kapitel 
12. Zur Bestimmung der Belastung des Hüftgelenks muss ein Modell des Hüftgelenks erstellt wer-
den, das die Geometrie des Gelenks sowie Lage, Zugrichtung und Hebelarme der beteiligten Mus-
keln wirklichkeitsgetreu beschreibt. Wenn zu einem bestimmten Zeitpunkt mehrere Muskeln aktiv 
sind, sind Zusatzannahmen erforderlich, um eine eindeutige Lösung zu erhalten.  
 
 
Abb. 13.8  Ermittlung der Belastung des Hüftgelenks beim Gehen aus Ganguntersuchungen. Die 
untere Extremität wird als freier Körper betrachtet, auf den proximal die Reaktionskraft RH und 
das Reaktionsdrehmoment MH und distal die Reaktionskraft RF wirken. Die untere Extremität wird 
in die gelenkig verbundenen Segmente Fuß, Unterschenkel und Oberschenkel unterteilt. Gemessen 
werden RF sowie die linearen Beschleunigungen und Drehbeschleunigungen der 3 Segmente bezo-
gen jeweils auf die Segment-Schwerpunkte (volle Kreise) . Aus diesen Messwerten zusammen mit 
den anthropometrischen Daten können RH und MH berechnet werden.  
 
 Abbildung 13.9 zeigt als  Beispiel Ergebnisse von Paul (1976) aus der Pionierzeit der Gang-
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Kontakt zwischen Fuß und Boden bestand. Aus diesem Grund enden die Kurven bei 60% des 
Schrittzyklus. Man erkennt, dass die Belastung des Hüftgelenks nach dem Hackenauftreffen und 
vor dem Zehenabstoßen maximal ist. Die Kraftspitzen werden durch das Abbremsen des Körpers 
beim Auftreffen und die Beschleunigung beim Abstoßen verursacht. Die Spitzenwerte der Belas-
tung steigen mit zunehmender Ganggeschwindigkeit an; der Grund ist die mit zunehmender Gang-
geschwindigkeit erfolgende Zunahme der Beschleunigungen und damit der Trägheitskräfte. 
 
 
Abb. 13.9  Belastung des Hüftgelenks beim Gehen mit unterschiedlichen Ganggeschwindigkeiten. 
Nach: Paul 1976 
 
 
Abb. 13.10 Belastung des Hüftgelenks beim Gehen. Durchgezogene Kurve: Messwerte einer Gang-
untersuchung; gestrichelte Kurve: simultane Messung mit Hilfe einer instrumentierten Prothese. 



















































 % des Schrittzyklus  (normale Geh-Geschwindigkeit)





 Abbildung 13.10 zeigt das Ergebnis einer Ganguntersuchung aus neuerer Zeit (Stansfield et 
al, 2003). In diesem Diagramm ist zusätzlich das Ergebnis der direkten Messung der Belastung des 
Hüftgelenks mit Hilfe instrumentierten Gelenkersatzes (siehe Abschnitt 13.4) eingetragen. Man 
erkennt die hervorragende Übereinstimmung der Höhen der berechneten und direkt gemessenen 
Maxima und der Zeitpunkte, an denen die Maxima auftreten. (Die „Welligkeit“ der aus der Gang-
untersuchung berechneten Kurve resultiert aus dem hier angewendeten Rechenverfahren mit Be-
rücksichtigung mehrerer Muskeln; für Einzelheiten wird auf die Originalarbeit verwiesen.) 
13.4    Bestimmung der Hüftgelenksbelastung mit Hilfe instrumentierten Gelen-
kersatzes 
Wird künstlicher Ersatz des Hüftgelenks mit elektronischen Kraftmessaufnehmern versehen, deren 
Signale telemetrisch nach außen übertragen werden, kann die Gelenkbelastung in-vivo bestimmt 
werden. Eine solche Messung erfasst die Wirkung aller Muskelkräfte sowie die elastische Vorspan-
nung aller Gewebe wie Muskeln, Sehnen und Gelenkkapseln, die das Gelenk überbrücken. Die In-
terpretation der Ergebnisse ist frei von Beschränkungen, die für Modellrechnungen gelten. Speziell 
müssen im Fall mehrerer, das Gelenk überbrückender Muskeln keine Annahmen über das Zusam-
menwirken mehrerer Muskeln oder über mögliche antagonistische Aktivierung gemacht werden. 
 Umfangreiche und viele Tätigkeiten erfassende, mit Hilfe instrumentierten Gelenkersatzes 
gewonnene Ergebnisse zur Belastung des Hüftgelenks wurden von Bergmann und Mitarbeitern 
(1989, 1993, 1995, 1997, 2001, 2004) und Damm und Mitarbeitern (2010) vorgelegt. Ein vollstän-
diger Satz der Messdaten der Arbeitsgruppe Bergmann ist auf einer CD veröffentlicht (Bergmann 
2001). Diese Arbeiten ermöglichen erstmals einen Vergleich von Modellrechnungen mit direkten 
Messungen; darüber hinaus liefern sie Belastungsdaten für Fälle, in denen Modellrechnungen nicht 
möglich wären. Die Ergebnisse sind für die technische Weiterentwicklung des Gelenkersatzes und 
für das Verständnis der Um- und Anbaureaktion des Knochens im Bereich von Implantaten von 
großer Bedeutung. Aus den Messungen ergeben sich ferner wichtige Hinweise für die krankengym-
nastische Behandlung nach Einsatz eines künstlichen Hüftgelenks und allgemeine Empfehlungen 
für Träger künstlicher Hüftgelenke.  
 Dass im Zweibeinstand die Belastung nahezu gleich der Gewichtskraft der Körpermasse ist, 
erstaunt auf den ersten Blick. Da Rumpf, Kopf und Arme etwa 60% der Körpermasse ausmachen, 
erwartet man (naiv betrachtet) im symmetrischen Zweibeinstand eine Belastung in Höhe von etwa 
0,5 · 60% = 30% des Körpergewichts. Der tatsächlich vorhandene, höhere Wert der Hüftgelenksbe-
lastung ist durch die auch beim entspannten Stehen vorhandene Aktivität der Muskeln und die elas-
tische Vorspannung der das Gelenk überbrückenden Gewebe bedingt. Die beim Gehen gemessene 
Belastung ist mit den Ergebnissen der stark vereinfachten Modellrechnung (Abschnitt 13.1) in be-
friedigender Übereinstimmung. Hervorragende Übereinstimmung besteht zwischen dem Ergebnis 
der Messung und dem Ergebnis von Ganguntersuchungen (Abb. 13.10), die auf weiter entwickel-
ten, komplexen Muskelmodellen basieren. 
 Die Messergebnisse geben ferner Antwort auf wichtige Fragen in Zusammenhang mit der 
Rehabilitation von Patienten nach Implantation eines künstlichen Hüftgelenks. Das im Liegen aus-
geführte Anheben des Beins belastet beispielsweise das Hüftgelenk mehr als der symmetrische 
Zweibeinstand. Wird eine Schonung des Hüftgelenks gefordert, so zeigen die Messungen von 
Bergmann und Mitarbeitern, dass beispielsweise bei bettlägerigen Personen das Heben des Beckens 
zum Unterschieben der Bettpfanne nicht aktiv sondern mit Unterstützung des Pflegepersonals 






symmetrischer Zweibeinstand 70   
Gehen, 4 km/h 250  
schnelles Gehen 350  
Joggen 500  
Stolpern (unbeabsichtigt)  800  
Treppen Aufsteigen 250  
Treppen Absteigen 300  
Heben des Beckens, im Liegen 300  
Heben des Beins gegen Widerstand, im Liegen 250  
Fahrradfahren 80% des Werts beim Gehen 
Gehen mit Stock 25% Entlastung 
 
Tabelle 13.1 Von Bergmann und Mitarbeitern bestimmte Messwerte der Hüftgelenksbelastung. Die 
zitierten Zahlen, erhoben an Kollektiven zwischen 1 und 7 Personen, sind zur Vereinfachung des 
Überblicks gerundet; für Details wird der Leser auf die Originalarbeiten verwiesen.  
 
erfolgen sollte. Sehr interessant ist in diesem Zusammenhang die Beobachtung einer „Übertra-
gung“: Bei krankengymnastischen Übungen gegen die Schwerkraft oder gegen Widerstand ist die 
Gelenkkraft im passiven Bein ähnlich hoch wie im beübten Bein. Offenbar werden bei aktiven 
Übungen eines Beins auch die Muskeln im passiven Bein unwillkürlich angespannt. 
 Da der instrumentierte Gelenkersatz die 3 Komponenten der Gelenkbelastung separat ver-
misst, kann neben der Größe der Belastung auch die Richtung des Belastungsvektors ermittelt wer-
den. Es zeigte sich, dass bezogen auf den Hüftkopf  die Lage des Durchstoßpunkts des Belastungs-
vektors nur in einem kleinen Bereich variiert; bezogen auf die Pfanne ändert sich die Lage des 
Durchstoßpunkts je nach der Winkelstellung des Beins stark. Diese Beobachtung ist anschaulich 
verständlich. Die Belastung des Gelenks wird im Wesentlichen durch Muskelkräfte bestimmt; die 
Richtungen dieser Muskeln verlaufen annähernd in Richtung des Oberschenkels. Der Vektor der 
Kräftesumme hat daher ebenfalls annähernd die Richtung des Oberschenkels. Mit Kenntnis des 
Belastungsvektors lässt sich das auf den Schaft der Prothese und seine Verankerung im Knochen 
ausgeübte Biege- und Torsionsmoment ermitteln. Diese Daten sind für die Auslegung der Festigkeit 
von Prothesen und die Beurteilung ihrer Verankerung im Knochen von Wichtigkeit.   
13.5    Berechnung der Druckverteilung auf der Oberfläche des Hüftgelenks 
Nicht die Belastung beeinflusst die Gewebe der Gelenke unmittelbar, sondern der Druck auf der 
Gelenkoberfläche und die mechanische Spannung im Knorpel und im unterliegenden Knochen. 
Druck und mechanische Spannung hängen von Größe und Richtung der Kraft ab, die durch das 
Gelenk übertragen wird. Darüber hinaus sind sie von der Form und Passung (der Kongruenz) der 
Gelenkpartner sowie von den Materialeigenschaften von Knochen und Knorpel abhängig. Aus der 
Ermittlung der Druckverteilung auf der Oberfläche eines Gelenks und der mechanischen Spannung 
im Knochen unterhalb der Gelenkoberfläche erhofft man, Ursachen mechanisch bedingter Zerstö-
rung von Gelenken zu erkennen und Hinweise für Konstruktion und Einbau künstlichen Gelenker-





satzes zu erhalten. Die nachfolgenden Ausführungen zur Druckverteilung im Hüftgelenk gelten 
analog auch für andere kugel- oder zylinderförmige Gelenke des Körpers. 
 Um sich einen ersten Eindruck von der Größenordnung des Drucks auf der Oberfläche des 
Hüftkopfes zu verschaffen, kann man den mittleren Druck ausrechnen. Der mittlere Druck ist gege-
ben durch 
 
(13.25) mittelp H / A  
In dieser Formel bezeichnet A die projizierte Fläche des Gelenks, d.h. die Fläche, die gesehen wird, 
wenn man aus Richtung des Belastungsvektors auf das Gelenk blickt (Abb. 13.11). Sieht man zur 
Vereinfachung davon ab, dass der Hüftkopf nicht vollständig von der Pfanne bedeckt ist, so ist A 
ein Kreis mit dem Durchmesser des Hüftkopfes. Bei einem angenommenen Radius des Hüftkopfes 
von 2,5 cm, einer Belastung in Höhe des 3-fachen des Körpergewichts (typische Belastung beim 
Gehen) und einer Körpermasse von 60 kg folgt für den mittleren Druck  
 
(13.26) 2mittel 2
3 600p 91,7 N / cm 0,917 MPa
2,5
    
 
Abb. 13.11  Abschätzung des Drucks auf der Oberfläche des Hüftkopfes durch die Berechnung des 
mittleren Drucks pmittel aus H und der projizierten Fläche Aproj  
 
 Darüber hinaus gehende Kenntnisse zur Druckverteilung im Hüftgelenk gewinnt man in Mo-
dellrechnungen aus einer Vermessung der artikulierenden Fläche zusammen mit Annahmen über 
die elastischen Eigenschaften des Gelenkknorpels. Da der Hüftkopf Kugelform besitzt und konzent-
risch in einer kugelschalenförmigen Pfanne gelagert ist, kann die artikulierende Fläche von Kopf 
und Pfanne aus einer anterior-posterior Röntgenaufnahme bestimmt werden (Abb. 13.12). Es bietet 
sich das Bild eines unvollständig überdachten Kugelgelenks mit unregelmäßiger, ventral und dorsal 
unterschiedlich verlaufender Berandung. Man erkennt die kreisförmige Kontur des Hüftkopfes. Die 
ventrale Berandung der Hüftpfanne kann ausgehend vom Pfannenerker ein Stück weit nach medial 
und caudal verfolgt werden; die dorsale Berandung der Hüftpfanne ist in ihrer gesamten Länge er-
kennbar. Der Spalt zwischen knöcherner Kopf- und Pfannenkontur ist mit Knorpel ausgefüllt. Die 
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einer Vermessung des Pfannenrandes kann die artikulierende Fläche räumlich rekonstruiert werden: 
Jeder Punkt des Pfannenrandes ist einem Punkt der konzentrisch um den Hüftmittelpunkt angeord-
neten Kugeloberfläche eindeutig zugeordnet. 
 Nicht die gesamte Fläche, auf der sich Kopf und Pfanne berühren, kann auf Druck bean-
sprucht werden, sondern nur derjenige Anteil, der aus der Richtung des Belastungsvektors „gese-
hen“ wird. Präziser formuliert: Auf Druck beansprucht wird nur derjenige Anteil der Kugeloberflä-
che, der vom Pfannenrand oder maximal von einem Großkreis (Kreis mit dem Durchmesser des 
Hüftkopfes) in einer Ebene senkrecht zum Belastungsvektor begrenzt wird. Der Grund für diese 
Einschränkung liegt darin, dass Gelenkoberflächen nur Druckkraft und keine Zugkraft übertragen 
können. Bei einem vollständig von einer Gelenkpfanne bedeckten Kugelgelenk wäre die Druck 
übertragende Fläche eine Halbkugel. Beim Hüftgelenk ist die Druck übertragende Fläche wegen 
des Verlaufs der Pfannenberandung kleiner als eine Halbkugel.  
 
 
Abb. 13.12  Im anterior-posterior Röntgenbild sichtbare Konturen des Hüftgelenks. 1: Kontur des 
knöchernen Hüftkopfs; 2: Craniale Kontur der knöchernen Pfanne; 3: Kontur des ventralen Pfan-
nenrandes; 4: Kontur des dorsalen Pfannenrandes; voller Kreis: Drehpunkt des Gelenks 
 
 Welche Druckverteilung qualitativ in einem unvollständig überdachten Kugelgelenk erwartet 
werden kann, soll an dem in Abb. 13.13 dargestellten Modell diskutiert werden. Bei einem voll-
ständig überdachten Kugelgelenk aus harter Kugel und Pfanne, die durch eine relativ weiche, ver-
formbare Zwischenschicht getrennt sind, würde die maximale Kompression der Zwischenschicht 
und damit das Maximum des Drucks am Durchstoßpunkt des Belastungsvektors H erwartet. Am 
Rande der Halbkugel gleiten die Gelenkpartner nur aneinander vorbei; es wird erwartet, dass der 
Druck bis zu dieser Stelle auf Null abgefallen ist. In einem unvollständig überdachten Kugelgelenk 
erwartet man, dass der Ort maximaler Kompression der Zwischenschicht und das Druckmaximum 
zum Rand der Pfanne hin verschoben sind. Dies hat seinen Grund darin, dass die Kugel wegen der 
einseitig unvollständigen Überdachung und der daraus folgenden Unsymmetrie eine Tendenz hat, 
seitlich aus der Kugelschale „auszubrechen“. Diese Tendenz wird umso stärker sein, je geringer die 
Überdachung ausgebildet ist. Im Grenzfall einer Überdachung, die am Durchstoßpunkt des Belas-
tungsvektors endet, würde die Kugel sofort seitlich aus der Kugelschale herausspringen. In vivo 
wird ein Herausspringen des Hüftkopfes aus der Pfanne bei Personen mit einer geringen oder feh-












Abb. 13.13  Modell zur Ableitung der Druckverteilung zwischen Hüftkopf und Pfanne. Bei einem 
relativ zur Richtung der Belastung H nach beiden Seiten gleichmäßig überdachten Gelenk erwartet 
man das Druckmaximum am Durchstoßpunkt des Belastungsvektors und den Druck Null am Rand 
der Pfanne. Bei einem einseitig unvollständig überdachten Gelenk ist das Maximum des Drucks 
zum Pfannenerker hin verschoben: Nach: Brinckmann u. Mitarb. 1981 
 
Abb. 13.14  Kräftegleichgewicht am Hüftgelenk. Die Summe der Einzelkräfte Fi, deren Beträge sich 
als Produkt des lokal wirkenden Drucks und der Flächenelemente dA berechnen, muss gleich der 
Hüftgelenksbelastung H sein. Wegen der lateral unvollständigen Überdachung des Gelenks müssen 
die Kräfte Fi und damit Druckwerte im Bereich des Pfannenerkers hohe Werte annehmen, damit die 
Gleichgewichtsbedingung für die x-Komponenten der Kräfte erfüllt werden kann. 
 
 Die Druckverteilung auf der Oberfläche des Hüftkopfes wird durch das Kräftegleichgewicht 
am unvollständig überdachten Hüftgelenk bestimmt (Abb. 13.14). Da die Reibung zwischen den 
Knorpeloberflächen sehr gering ist, kann eine Kraftübertragung von der Pfanne auf den Hüftkopf 
nur jeweils senkrecht zur Oberfläche des Hüftkopfes erfolgen. Denkt man sich die Oberfläche des 
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sich als Produkt des lokalen wirkenden Drucks p mit den Flächenelementen dA ergeben, im 
Gleichgewicht gleich der Hüftgelenkskraft H sein. Für die Summen der x- und y-Komponenten gilt 
 
(13.27) 1x 2x nx x
1y 2y ny y
   
   
F F F H
F F F H
 
 
Zur Erfüllung der Gleichgewichtsbedingung für die y-Komponenten kann die Druckverteilung in 
weiten Grenzen variieren; beispielsweise wäre sie auch bei Annahme eines gleichförmigen Drucks 
über der gesamten Duck übertragenden Fläche erfüllbar. Zur Erfüllung der Gleichgewichtsbedin-
gung für die x-Komponenten hingegen ist es zwingend erforderlich, dass der Druck und damit die 
Kräfte Fi lateral vom Durchstoßpunkt des Vektors H wesentlich höher sind als medial. Da lateral 
nur eine kleinere Fläche zur Verfügung steht als medial, und da diese Fläche nur schwach gegen die 
y-Richtung geneigt ist, würden ansonsten keine ausreichend hohen, in negative x-Richtung weisen-
den Kraft-Komponenten Fix vorhanden sein, die der Komponente Hx das Gleichgewicht halten.  
 
 
Abb. 13.15  Die belastete Fläche des Hüftkopfes ist begrenzt durch den ventralen und dorsalen 
Pfannenrand. Der Punkt maximalen Drucks pmax ist vom Durchstoßpunkt des Belastungsvektors H 
zum Pfannenrand hin verschoben. 
 
 Insgesamt ergibt sich aus dieser Diskussion das in Abb. 13.15 dargestellte Modell des Hüftge-
lenks: Ein Kugelgelenk mit unregelmäßiger Berandung der Pfanne. Eine Teilfläche A der Pfanne 
wird auf Druck beansprucht. Der Druck auf der tragenden Oberfläche des Hüftkopfes ist nicht 
gleichförmig. Der Punkt maximalen Drucks Pmax befindet sich, abhängig von der Lage des Pfannen-
randes relativ zum Vektor der Belastung H, zwischen dem Durchstoßpunkt des Belastungsvektors 
und dem Pfannenrand. Während medial vom Durchstoßpunkt der Druck auf Null abfällt, ist der 
Druck am Pfannenrand nicht Null. Die absolute Höhe des Druckmaximums ist abhängig vom Be-
trag des Belastungsvektors, vom Radius der Kugelfläche und von der Lage des Pfannenrandes be-
zogen auf den Durchstoßpunkt des Vektors H. 
 Für ein kongruentes Kugelgelenk (oder für ein anfänglich inkongruentes Kugelgelenk, wel-
ches unter Last kongruent wird) kann in erster Näherung angenommen werden, dass die Druckver-
teilung auf der Kugeloberfläche einer Kosinusverteilung entspricht (Greenwald und O’Connor 









von einem bestimmten Punkt (als Pol der Verteilung bezeichnet) bis zu jedem Punkt der tragenden 
Fläche mit dem Kosinus des Winkels zwischen Pol, Hüftkopfmittelpunkt und Aufpunkt abfällt. Un-
ter dieser Modellannahme berechneten Brinckmann und Mitarbeiter (1980) die Druckverteilung 
von Kugelgelenken in Abhängigkeit von der Überdachung (Abb. 13.16). Für den Fall des um 180° 
überdachten Gelenks (zutreffend für Gelenke von Säugetieren, die auf 4 Beinen gehen) ist der 
Druck am Durchstoßpunkt des Belastungsvektors H maximal. Bei einer Überdachung um 130° 
(Normwert für Menschen) verschiebt sich das Druckmaximum in Richtung des lateralen Pfannen-
randes; der maximale Druck ist höher als beim vollständig überdachten Gelenk. Bei einem um 110° 
überdachten Gelenk (so genanntes dysplastisches Hüftgelenk) nimmt das Druckmaximum an Höhe 
noch einmal zu und findet sich jetzt am Rand der Pfanne. 
 
 
Abb. 13.16 Ergebnis einer Modellrechnung zur Druckverteilung über der Oberfläche eines voll-
ständig (oben) und unvollständig (Mitte und unten) überdachten Kugelgelenks. Dargestellt sind 






Ort  des 
max. Drucks
% der  
Gelenk-
fläche 
schnelles Gehen 3,28 A 78,7 
normales Gehen 3,26 A 76,3 
langsames Gehen 2,87 A 81,2 
Aufstehen 8,97 D 19,7 
Hinsetzen 9,36 D 17,6 
Kniebeuge 3,65 D 51,6 
treppauf Gehen 5,71 A 52,1 
treppab Gehen 3,77 A 80,6 
 
Tabelle 13.2  Maximaler Druck und Bereich der Pfanne (Abb. 13.17), in welchem dieser maximale 
Wert auftritt. Angenommenes Körpergewicht 700 N. Zusätzlich ist angegeben, welcher Prozentsatz 
der Pfannenfläche für die Druckübertragung genutzt wird. Nach: Yoshida u. Mitarb. 2006 
 
 Yoshida und Mitarbeiter (2006) vermaßen die artikulierende Fläche des Hüftgelenks und 
nutzten die Messdaten von Bergmann und Mitarbeitern über Größe und Richtung des Belastungs-
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beanspruchte Fläche sowie für Höhe und Lokalisation der Druckmaxima zu erhalten. Die Zahlen 
der Tabelle 13.2 zeigen, dass sehr hohe Druckwerte dann auftreten, wenn wegen der Position des 
Femur relativ zur Pfanne nur ein kleines Areal der Pfanne für die Druckübertragung genutzt wird. 
Was das Auf- und Abwärtsgehen auf einer Treppe betrifft, so ist die Größe der Gelenkbelastung 
beim Abwärtsgehen größer als beim Aufwärtsgehen (Tab. 13.1), der Druck ist beim Abwärtsgehen 
wegen der größeren Fläche jedoch geringer als beim Aufwärtsgehen. 
 
 
Abb. 13.17 Bereiche der Hüftgelenkspfanne, die bei unterschiedlichen Tätigkeiten unterschiedlich 
hoch auf Druck beansprucht werden. Nach: Yoshida u.Mitarb. 2006 
 
 Näherungen und Annahmen, die für Modellrechnungen zur Bestimmung der Druckverteilung 
über dem Hüftgelenk erforderlich sind, lassen es wünschenswert erscheinen, auch direkte Messun-
gen durchzuführen. Zur Messung von Druckverteilungen an ebenen Kontaktflächen, oder Kontakt-
flächen, die sich in eine Ebene abrollen lassen, sind druckempfindliche Folien entwickelt worden. 
Die Folien verfärben sich in Abhängigkeit vom Maximalwert des ausgeübten Drucks. Eine direkte 
Ermittlung der Druckverteilung an Präparaten von Hüftgelenken mit Hilfe derartiger Folien ist je-
doch leider nur eingeschränkt möglich, da sich ebene Folien nicht ohne Knicken und Kräuseln an 
eine Kugeloberfläche anpassen lassen. Rushfeldt und Mitarbeiter (1981) vermaßen mit Hilfe einer 
Ultraschallsonde die Oberflächenform und die Knorpeldicke von Präparaten menschlicher Hüft-
pfannen. Sie fanden, dass die Knorpeloberfläche der Pfanne um weniger als 0,15 mm von einer ide-
alen Kugeloberfläche abwich. Die unterliegende Knochenschicht war nicht genau sphärisch. Relativ 
zu ihrem Mittelwert variierte die Dicke der Knorpelschicht an einzelnen Stellen der Pfanne um ± 
0,5 mm. Anschließend wurde mit Hilfe eines mit Miniatur-Druckaufnehmern bestückten Kopfes 
eines künstlichen Hüftgelenks die Druckverteilung gemessen. Die gemessene Verteilung  hatte in 
dorso-ventraler Richtung eine Ähnlichkeit mit einer Kosinusverteilung; in medio-lateraler Richtung 
war sie jedoch merklich schmaler als eine Kosinusverteilung. Die Ausdehnung der auf Druck bean-
spruchten Fläche der Gelenkpfanne und der Betrag des maximalen Drucks waren stark vom 
Durchmesser des künstlichen Hüftkopfes abhängig. Auch bei so gut wie möglich angepasstem 
Durchmesser des Messkopfes wurde nicht die gesamte Hüftpfanne auf Druck beansprucht.  
 Brown und Mitarbeiter (1983) instrumentierten Präparate von Hüftköpfen mit 24 Miniatur-










Hüftköpfe wurden sodann über die zugehörige Pfanne belastet. Das Maximum der gemessenen 
Druckverteilung fand sich innerhalb einer Kugelkalotte mit einem Öffnungswinkel von 30° gegen 
die Richtung des Belastungsvektors, jedoch scheinbar willkürlich in unterschiedliche Richtungen 
nach dorso-ventral oder medio-lateral verschoben. Problematisch an instrumentierten Präparaten ist, 
dass die Steifigkeit der eingelassenen Aufnehmer nicht der Steifigkeit des umgebenden Knorpels 
entspricht. Es muss erwartet werden, dass die im unbelasteten Zustand plan mit der Oberfläche ein-
gesetzten Aufnehmer bei zunehmender Belastung aus der Oberfläche herausragen, da das Material 
der Aufnehmer steifer ist als das Material des umgebenden Knorpels und Knochens. Die Messun-
gen von Brown und Mitarbeitern zeigten, dass sich wegen der viskoelastischen Eigenschaften des 
Knorpels und der unterliegenden Spongiosa die Druckverteilungen in Abhängigkeit von der Belas-
tungsdauer ändern. Bei kurz- oder langzeitiger Belastung eines Hüftgelenks sind folglich unter-
schiedliche Muster der Druckverteilung zu erwarten. 
13.6    Mechanische Ursachen der Arthrose des Hüftgelenks  
Zu mechanischen Ursachen der Arthrose sind eine Reihe von Hypothesen vorgelegt worden. Für 
sich betrachtet haben einzelne Arbeiten überzeugende Argumente; leider widersprechen sich die 
Hypothesen zum Teil erheblich. Nachfolgend eine kurz gefasste Auswahl: 
 Harrison und Mitarbeiter (1953) untersuchten an Präparaten von Hüftgelenken den Zustand 
des Gelenkknorpels. Die Autoren fanden, dass erste Anzeichen einer Degeneration des Knorpels, 
die als Anzeichen einer beginnenden Arthrose des Gelenks gedeutet wurden, in denjenigen Knor-
pelarealen vorherrschend waren, die nicht oder nur selten auf Druck beansprucht werden. Auf dem 
Hüftkopf sind dies die (im aufrechten Stand) lateral außerhalb der Pfanne gelegenen Areale und das 
medial-caudal liegende Areal. Die Schlussfolgerung der Autoren war, dass zu geringe Druckbean-
spruchung die Degeneration des Gelenkknorpels fördert. 
 Pauwels (1965) sah die primär-mechanische Ursache der Arthrose des Hüftgelenks in einer 
Drucküberbeanspruchung bestimmter Areale, vor allem im Bereich des lateralen Pfannenrandes. 
Man kann auf Röntgenaufnahmen von Personen mit einer  gering nach lateral ausgebildeten Über-
dachung des Hüftgelenks (Dysplasie der Pfanne) in vielen Fällen schon frühzeitig eine Knochen-
verdichtung im Bereich des Pfannenerkers erkennen. Diese Verdichtung wurde von Pauwels als 
Anzeichen einer Reaktion des Knorpels und des unterliegenden Knochens auf die Beanspruchung, 
und folglich als Anzeichen der Schädigung des Gelenks gewertet. Pauwels konnte zeigen, dass sich 
derartige Anzeichen der Schädigung zurückbildeten, wenn das Gelenk entlastende Operationen 
vorgenommen wurden. 
 Radin und Mitarbeiter (1972, 1973) untersuchten die Dämpfung von Kraftstößen an Präpara-
ten von Hüftgelenken. Die Autoren fanden, dass die Dämpfung nicht durch den Gelenkknorpel son-
dern ausschließlich durch den unterliegenden trabekulären Knochen bewirkt wird. Die Autoren 
vermuten, in vivo werde bei kurzzeitiger Überlastung zunächst der trabekuläre Knochen geschädigt. 
Nach Reparatur der so entstandenen Mikrofrakturen sei das Knochenlager weniger elastisch, so 
dass wegen des Verlustes der Dämpfungseigenschaften anschließend der Knorpel geschädigt werde. 
Nach dieser Hypothese (Brandt u. Mitarb. 2008) entsteht die Arthrose aus einem Ungleichgewicht 
zwischen der mechanischen Überlastung des Gelenks und den physiologischen Reparaturvorgängen 
geschädigter Gelenke.  
 Ganz und Mitarbeiter (2008) argumentieren, dass nicht nur eine zu geringe sondern auch eine 
zu große Ausdehnung der Hüftpfanne für Schäden ursächlich sein kann. Bei bestimmten Stellungen 
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des Oberschenkels kann der Schenkelhals in Kontakt mit dem Pfannenrand kommen. Daraus resul-
tieren Spannungskonzentrationen an der Kontaktstelle wie auch am gegenüber liegenden Pfannen-
rand, da das entstandene Drehmoment den Kopf aus der Pfanne „herauszuhebeln“ sucht. Die Auto-
ren vermuten ferner, dass geringfügige, seit Geburt oder jungem Alter bestehende Abweichungen 
von der idealen Gelenkgeometrie, beispielsweise geringe Abweichungen des  Hüftkopfes von der 
Kugelform oder lokale Unregelmäßigkeiten der Knorpeldicke, in späterem Alter zur Arthrose füh-
ren können.  
 Viele wichtige Fragen sind derzeit offen: Zwar entsteht Arthrose wahrscheinlich nicht durch 
eine einzige Episode der Überlastung. Wenn jedoch wiederholte mechanische Überlastung als Ur-
sache angenommen wird ist unklar, in welcher Weise die biologische Wirkung wiederholter Belas-
tungszyklen zu „summieren“ ist. Haben beispielsweise 50 Druckbeanspruchungen eines Knor-
pelareals in Höhe von 2 MPa die gleiche biologische Wirkung wie 100 Beanspruchungen in Höhe 
von 1 MPa? Ab welcher Höhe und ab welcher zeitlichen Abfolge wiederholter Überlastungen kön-
nen physiologische Reparaturmechanismen entstandene Schäden nicht mehr beheben? Diese Fragen 
könnten nur durch in-vivo Langzeit-Beobachtungen beantwortet werden. 
 Erhöhte Knochendichte mag bei der Entstehung der Arthrose eine Rolle spielen. Die Kno-
chendichte wird jedoch von der körperlichen Aktivität beeinflusst. Schmerzbedingt ändert sich die 
Aktivität bei fortschreitender Arthrose, so dass aus der bei Hüftpatienten beobachteten Knochen-
dichte keine Rückschlüsse zum ursächlichen Zusammenhang zwischen Knochendichte und Arthro-
seentstehung gezogen werden können (Hurwitz und Mitarb. 2001). Beantworten ließe sich diese 
Frage nur durch Knochendichtemessungen an gesunden Personen zusammen mit Daten über die 
Inzidenz später auftretender Arthrosen.  
 Eine vermehrte Häufigkeit der Arthrose des Hüft- und Kniegelenks wird bei Personen mit 
körperlich belastender, beruflicher Tätigkeit beobachtet (siehe z.B. Lievense u. Mitarb. 2001, Ros-
signol u. Mitarb. 2005). Dies spricht für  erhöhte Belastung als Ursache der Erkrankung. Es kann 
aber auch sein, dass die Belastung lediglich das Fortschreiten der Arthrose beschleunigt und/oder 
die klinischen Symptome bei körperlicher Belastung verstärkt. Ein Einfluss sportlicher Aktivität auf 
die Entstehung einer Arthrose des Hüftgelenks ist nicht sicher belegt (Lievense u. Mitarb. 2003). 
Übergewicht, definiert als BMI > 25 (BMI: Body Mass Index), ist nur mit einer geringfügig erhöh-
ten Arthroserate verbunden (Lievense u. Mitarb. 2002). 
 Bei unterschiedlichen Winkelstellungen des Beins variiert die Lage des Durchstoßpunktes des 
Belastungsvektors relativ zum Hüftkopf nur gering. Der Grund hierfür ist, dass die relevanten Mus-
kelgruppen annähernd in Richtung des Oberschenkels verlaufen und sich die Kraftvektoren folglich 
mit dem Oberschenkel mitbewegen. In Bezug auf die Hüftpfanne wandert der Durchstoßpunkt des 
Belastungsvektors jedoch: Bei Beugung des Hüftgelenks liegt er im dorsalen Bereich; bei Stre-
ckung im ventralen Bereich. Das Maximum des Drucks auf der Hüftkopfoberfläche liegt daher stets 
in etwa an der gleichen Stelle, während das Druckmaximum in Bezug auf die Pfanne wandert (siehe 
Yoshida u.Mitarb. 2006). Bei maßgeblicher Bestimmung des Krankheitsgeschehens durch mecha-
nische Faktoren würde man folglich erwarten, dass Überlastschäden zuerst im Hüftkopf und nicht 
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14    Mechanische Aspekte des Kniegelenks 
14.1    Gemeinsamkeiten in Aufbau und Funktion der Gelenke, aufgezeigt am 
Beispiel des Kniegelenks 
Ungeachtet ihrer Formenvielfalt weisen die beweglichen Gelenke (Diarthrosen) des Haltungs- und 
Bewegungsapparates in Aufbau und mechanischer Funktion viele Gemeinsamkeiten auf. Diese 
Gemeinsamkeiten lassen sich am Beispiel des Kniegelenks in eindrucksvoller Weise aufzeigen. 
 Inkongruenz der Gelenkpartner.  Bei der Betrachtung des Aufbaus eines „typischen“ Gelenks 
(Abb. 14.1) fällt sofort ins Auge, dass die Gelenkpartner in ihrer Oberflächenform nicht zueinander 
passen. Im Kniegelenk passen weder die Oberflächen von Femur und Tibia noch die Oberflächen 
von Femur und Patella zueinander. Im Gegenteil, ihre Formen sind grob unterschiedlich. Die Ei-
genschaft der Inkongruenz findet man bei praktisch allen Gelenken des Körpers, bei den Gelenken 
des Fuß- und Handskeletts ebenso wie bei den Wirbelgelenken. Das Hüftgelenk scheint eine Aus-
nahme zu bilden. Die Diskussion darüber, ob im Hüftgelenk eine genaue Passung von Kopf und 
Pfanne vorliegt, oder ob anfänglich eine Inkongruenz besteht, die erst unter Belastung in eine Kon-
gruenz übergeht, ist nicht abgeschlossen. 
 
Abb. 14.1  Typischer Aufbau eines Gelenks, illustriert am Beispiel des femoro-tibialen Gelenks. 
Man erkennt die Zunahme des Knochendurchmessers in Gelenknähe, die inkongruente Form der 
Gelenkpartner, die Vergrößerung der druckübertragenden Fläche durch Einlagerung weichen Ge-
webes, die Bedeckung der artikulierenden Flächen mit Gelenkknorpel und die subchondrale Ausfül-
lung der Knochen mit Spongiosa. Nach Frost (1973) 
 
 Starre Körper mit inkongruenten Oberflächen können sich nur punkt- oder linienförmig be-
rühren. Unter Belastung kommt es in den Gelenken durch die Verformung von Knorpel und unter-
liegendem Knochen zu einem flächenförmigen Kontakt. Die so entstehenden Kontaktflächen sind 
jedoch notwendigerweise klein. Wegen ihrer geringen Größe können sie bei Belastung des Gelenks 
einer hohen Druckbeanspruchung ausgesetzt sein. In einige Gelenke, beispielsweise zwischen 
Femur und Tibia oder zwischen die Endplatten benachbarter Wirbelkörper, ist daher zusätzlich 
weiches Gewebe (Menisci, Bandscheiben) in den Gelenkspalt eingelagert, um die kraftübertragende 
Fläche zu vergrößern und die Höhe des Druck zu begrenzen.  
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 Architektur der Knochen in Gelenknähe. Die meisten Knochen haben in Gelenknähe einen 
vergrößerten Durchmesser; demgegenüber ist der Durchmesser im mittleren, gelenkfernen Teil der 
Knochen deutlich verkleinert. Femur und Tibia haben wie alle anderen Röhrenknochen und Wir-
belkörper die typische, „taillierte“ Form. Die wegen des größeren Durchmessers vergrößerte Fläche 
an den Enden der Knochen wird jedoch nicht als Ganzes zur Kraftübertragung genutzt; wegen der 
Inkongruenz der Gelenkpartner wird in Abhängigkeit von der Gelenkstellung meist nur ein Teilbe-
reich auf Druck beansprucht. Die Schichtdicke des kortikalen Knochens ist unterhalb des Gelenk-
knorpels von Femur und Tibia sehr gering. Im mittleren Anteil beider Knochen erreicht die Korti-
kalis Wandstärken bis 1 cm. In den gelenknahen Bereichen sind Femur und Tibia mit Spongiosa 
ausgefüllt; in ihrem mittleren Anteil sind beide Knochen praktisch hohl. Beide Beobachtungen tref-
fen auch für andere Röhrenknochen zu (Wirbelkörper sind lediglich wegen ihrer geringen Höhe 
vollständig mit Spongiosa  ausgefüllt). Kortikalis geringer Schichtdicke und spongiöser Knochen 
unterhalb der Gelenkoberfläche sind stärker verformbar als Kortikalis größerer Schichtdicke. Durch 
die Verformung können kurzzeitige Kraftspitzen elastisch gedämpft werden. Gleichzeitig wird die 




Abb. 14.2  Größe und Lokalisation der Kontaktfläche des femoro-tibialen Gelenks mit und ohne 
Menisci in Abhängigkeit vom Beugewinkel. Nach: Maquet (1976) 
 
 Druck übertragende Fläche.  Es scheint, dass Gelenke von Natur aus für hohe, lokale Druck-
beanspruchung ausgelegt sind. Gleichzeitig wird bei Bewegung durch die Verlagerung der Kontakt-
flächen ein Wechsel zwischen hoher und niedriger Beanspruchung bewirkt. Es wird angenommen, 
dass der Wechsel der Druckbeanspruchung für die Erhaltung der Reibungseigenschaften des Ge-
lenks wie auch für den Stoffwechsel des Knorpels wichtig ist. Abb. 14.2  zeigt Messergebnisse der 
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Kontaktfläche zwischen Femur und Tibia im intakten Kniegelenk sowie bei fehlenden Menisci 
(Maquet 1976). Auch bei vorhandenen Menisci erstreckt sich die Kontaktfläche zwischen Femur 
und Tibia niemals über das gesamte Tibiaplateau. Bei fehlenden Menisci beobachtet man eine ge-
genüber dem intakten Gelenk um den Faktor 2 bis 3 verkleinerte Kontaktfläche. Man erkennt, dass 
der auf Druck beanspruchte Bereich der Gelenkfläche seine Lage mit der Stellung des Gelenks än-
dert. Die Kontaktfläche des femoro-tibialen Gelenks verschiebt sich mit zunehmender Beugung von 
ventral nach dorsal. Im femoro-patellaren Gelenk (Abb. 14.3) liegt die Patella ungeachtet der Dicke 
des retropatellaren Knorpels von etwa 5 mm niemals mit ihrer gesamten Fläche an den Femurkon-
dylen an. Auch hier verschiebt sich die Lage der Kontaktfläche mit dem Beugewinkel des Knies.  
 
 
Abb. 14.3  Größe und Lokalisation der Kontaktfläche des femoro-patellaren Gelenks. Nach: Seed-
hom und Mitarbeiter 1979 
 
 Reibungseigenschaften der Gelenkoberflächen. Der Haftreibungskoeffizient und der Gleitrei-
bungskoeffizient nehmen für Knorpeloberflächen, die mit Synovialflüssigkeit benetzt sind, sehr 
kleine Werte an. Der Reibungskoeffizient liegt (je nach Testbedingungen) im Bereich zwischen 
0,001 und 0,005 (Charnley 1960, Linn 1968). In sehr guter Näherung kann man daher das Kniege-
lenk, wie auch alle anderen mit Knorpel überzogenen Gelenke, als reibungsfrei betrachten. Da in 
Gelenken hohe Kräfte übertragen werden, ist geringe Reibung zwischen Gelenkpartnern für die 
Funktion der Gelenke extrem wichtig. Würde eine nennenswerte Reibung zwischen den Gelenk-
oberflächen bestehen, wären die Gelenke bei hoher Belastung wegen des resultierenden, hohen 
Reibungsdrehmoments praktisch unbeweglich und damit nutzlos. Bei Bewegung eines Gelenks 
entstehen Scherkräfte zwischen den Gelenkoberflächen. Bei zu großem Reibungskoeffizienten 
könnten die Scherkräfte so groß werden, dass der Knorpel geschädigt werden könnte. 
 Führung der Gelenkbewegung durch Bänder.  Der Zusammenhalt der Gelenkpartner und die 
Führung der Bewegung werden generell durch Bänder, Sehnen und Gelenkkapseln bewirkt. Bei 
Zerstörung der Bänder verändert sich der Bewegungsablauf und die Gelenkpartner verlieren ihren 
Zusammenhalt. Diese Feststellung trifft gleichermaßen für die Kreuz- und Seitenbänder des Knie-
gelenks wie für die Bänder der Gelenke der Hand oder der Wirbelsäule zu. Die im Hüftgelenk ver-
wirklichte Formschlüssigkeit der Gelenkpartner oder die im Gelenk zwischen Schulterblatt und 
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14.2    Die Bewegung des Kniegelenks 
Das Bauprinzip des Kniegelenks und die Beschreibung seiner Bewegung hat viele Forscher faszi-
niert. Aus der sehr großen Zahl veröffentlichter Studien seien nachfolgend Beispiele zitiert, die die 
Bewegung des Gelenks aus unterschiedlichem Blickwinkel betrachten. Die Beschreibungen reichen 
von „stark vereinfacht“ bis zu „mathematisch komplex“. Welche Beschreibung man für geeignet 
hält, hängt vom Anwendungszweck ab. 
 Betrachtung als reines Scharniergelenk.  Betrachtet man das Kniegelenk als Scharniergelenk 
mit einer Drehachse, die senkrecht zu der von Femur und Tibia aufgespannten Ebene orientiert ist, 
so kann die Lage der Achse aus Messungen an Präparaten bestimmt werden (vgl. Kapitel 6). Die 
Tibia sei unbeweglich gehalten, am Femur seien zwei kleine metallische, im Röntgenbild gut sicht-
bare Markierungen fest angebracht (Abb. 14.4). Man fertigt je eine seitliche Röntgenaufnahme bei 
gestrecktem und gebeugtem Knie. Beim Übergang von Streckung zu Beugung bewegen sich unter 
den genannten Modellannahmen die Markierungen auf konzentrischen Kreisen um den Drehpunkt. 
Die Kreisbahnen sind auf den Röntgenaufnahmen nicht sichtbar, wohl aber die Anfangs- und End-
punkte der Bewegung. Die Verbindungslinien zwischen diesen Anfangs- und Endpunkten sind 
Sehnen der Kreisbahnen. Der gemeinsame Mittelpunkt der Kreise, der Drehpunkt, ist der Schnitt-
punkt der Mittelsenkrechten der Sehnen. Bewegt man das Gelenk in kleinen Winkelschritten und 
führt für jeden Winkelschritt die in Abb. 14.4 gezeigte Konstruktion aus, so findet man jedoch, dass 
sich die Lage der so gefundenen Drehachse in Abhängigkeit vom Winkel um wenige Millimeter 
verschiebt. Dieses Ergebnis weist darauf hin, dass das Modell des reinen Scharniergelenks die ebe-
ne Bewegung des Kniegelenks nur näherungsweise beschreibt. Sieht man jedoch von dieser Fein-
heit ab, so findet sich die Drehachse des Kniegelenks im hinteren Drittel der Kondyle etwa 2,5 cm 
oberhalb des Tibiaplateaus. Die Genauigkeit dieser Lagebestimmung reicht aus, wenn es bei der 
Schätzung der Belastung des femoro-tibialen Gelenks um die Hebelarme äußerer Kräfte oder der 
Gewichtskraft des Körpers geht. 
 
 
Abb. 14.4  Verfahren zur Messung der Lage der Drehachse des Kniegelenks. Ein Präparat wird mit 
zwei Markierungen versehen. Bei einer ebenen Bewegung des Gelenks bewegen sich die Markie-
rungen auf Kreisen um den gesuchten Drehpunkt. Der Drehpunkt ist der Schnittpunkt der Mittel-
senkrechten der beiden Verbindungslinien der Markierungen 
 
 Führung der Bewegung durch die Kreuzbänder. Menschik (1974) hat aus der Betrachtung der 
Führung des Kniegelenks durch die Kreuzbänder ein verblüffend einfaches Modell des ebenen Be-





wegungsablaufs Streckung-Beugung entwickelt. Nimmt man an, dass die Kreuzbänder im Zuge der 
Bewegung des Kniegelenks ihre Längen nicht ändern, so steuern sie die Bewegung der Tibia relativ 
zum Femur wie ein überschlagenes Gelenkviereck. Die Schenkel des Vierecks werden von den bei-
den Kreuzbändern und von den Abstandsstrecken ihrer Ansatzpunkte an Femur und Tibia gebildet.  
 
 
Abb. 14.5  Beschreibung der Bewegung des Kniegelenks durch das Modell eines überschlagenen 
Gelenkvierecks. Es wird angenommen, dass die Schenkel des Vierecks im Zuge der Bewegung ihre 
Längen nicht ändern. Der momentane Drehpunkt liegt im Überkreuzungspunkt der beiden Schen-
kel. Nach Müller (1982). 
 
Nach diesem Modell liegt die Drehachse im Überkreuzungspunkt der Kreuzbänder (Abb. 14.5). 
Begründung: Bei einer endlichen Bewegung der Tibia gegenüber dem Femur konstruiert man den 
Drehpunkt C1 als Schnittpunkt der Mittelsenkrechten auf den Strecken B1 – B'1 und A1 – A'1. Im 
Grenzfall einer sehr kleinen (infinitesimalen) Bewegung fallen die Schnittpunkte der Kreuzbänder 
X und X' mit dem Punkt C1 zusammen.  
 
Abb. 14.6  Änderung der Lage der Drehachse des Kniegelenks mit dem Beugewinkel gemäß dem 
Modell des überschlagenen Gelenkvierecks. Lca und Lcp: Ligamentum cruciatum anterius und pos-
terius 
 
Bei Beugung wandert die Lage der so konstruierten Drehachse nach dorsal und proximal (Abb. 
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durch die momentane Drehachse verlaufen. Dieser Verlauf stellt sicher, dass die Längenänderung 
der Seitenbänder bei Beugung und Streckung des Kniegelenks klein bleibt. 
 
 
Abb. 14.7  Die Seitenbänder verlaufen in guter Näherung durch den Überkreuzungspunkt der 
Kreuzbänder, d.h. in guter Näherung durch die momentane Drehachse des Kniegelenks. Lcm und 
Lcl: Ligamentum collaterale mediale und laterale, Lca und Lcp: Ligamentum cruciatum anterius und 
posterius. Nach Menschik (1974) 
 
 Entgegen den Annahmen des Modells von Menschik sind die Formen und Durchmesser bei-
der Femurkondylen jedoch nicht genau gleich, und einzelne Faserbündel der Kreuzbänder ändern 
ihre Länge bei Beugung und Streckung (van Dijk und Mitarbeiter 1979, Fuss 1989, Li u. Mitarb. 
2004). Fuss zeigte, dass jeweils nur ein Teilbündel der Kreuzbänder über dem gesamten Bewe-
gungsumfang des Kniegelenks unter Zugspannung ist. Wegen der ausgedehnten (und nicht punkt-
förmigen) Ansatzfläche der Kreuzbänder ist eine gleichmäßige Anspannung aller Faserbündel über 
dem gesamten Bewegungsbereich des Kniegelenks schon aus geometrischen Gründen nicht mög-
lich. Die unter Spannung stehenden Teilbündel führen die Bewegung und begrenzen die dorsovent-
rale Translation der Tibia bezogen auf den Femur. An den Endpunkten der Bewegung sind jedoch 
alle Fasern der Kreuzbänder angespannt.  
 
 
Abb. 14.8  Kontaktbereiche im femoro-tibialen Gelenk. 1: Endbereich der Extension; 2: bei norma-

























 Ableitung der Gelenkbewegung aus der Betrachtung der Form der Kondylen. Freeman (2005) 
weist darauf hin, dass die Kontur der Femurkondyle in 3 Bereiche unterteilt werden kann (Abb. 
14.8). Im Bereich 1 der maximalen Extension von etwa -5° bis 20° wird die Form der Kondyle 
durch einen Kreis mit Mittelpunkt bei Z1 und einem Radius von etwas über 30 mm angenähert. Im 
Bereich 2 der normalen aktiven Bewegung von 20° bis 120° Beugung ist die Kontur nahezu kreis-
förmig mit Mittelpunkt bei Z2 und einem Radius von etwas über 20 mm. Im Bereich 3 der maxima-
len aktiven und passiven Flexion von 120° bis etwa 140° ist der Radius der medialen Kondyle et-
was kleiner als im Bereich 2. Als Kombination der kreisförmigen Segmente der Kondylenkontur 
resultiert insgesamt näherungsweise eine elliptische Form.  
 
 
Abb. 14.9 Formunterschied der Kondylen inder Frontalebene. Nach Freeman u. Mitarb. 2005 
 
 Im Bereich der normalen, aktiven Bewegung zwischen 20° und 120° Beugung dreht sich das 
Gelenk um eine Achse durch Z2. In diesem Bereich ist zusätzlich eine Rotation der Tibia um ihre 
Längsachse möglich, jedoch nicht fest gekoppelt mit der Beugebewegung. Hier verhält sich die 
mediale Kondyle näherungsweise wie ein Kugelgelenk, da in der Frontalebene gesehen die laterale 
Kondyle geringer gekrümmt ist als die mediale Kondyle (Abb. 14.9). Die laterale Kondyle gleitet 
und rollt in postero-anteriorer Richtung und kann dadurch eine Rotation um die Längsachse der 
Tibia ermöglichen (Komistek u. Mitarb. 2003). In einigen Studien wurde an Präparaten wie auch in 
vivo im Bereich der maximalen Extension zwischen 20° und -5° eine zwangsweise Kopplung von 
Streckung und Außenrotation der Tibia beobachtet (siehe z.B. Moro-oka u. Mitarb. 2008). Diese 
Kopplung wird als Schlussrotation (screw home motion) bezeichnet. Diese Außenrotation in der 
Größenordnung von 15° soll durch die Unsymmetrie der Femurkondylen im Bereich 1 oder auch 
durch das vordere Kreuzband bedingt sein. Andere Studien konnten die Existenz einer Schlussrota-
tion nicht bestätigen. Offenbar bestehen in Bezug auf die Schlussrotation erhebliche interindividu-
elle Unterschiede; möglicherweise können auch Messfehler das Vorhandensein einer Schlussrotati-
on vortäuschen (Piazza und Mitarbeiter 2000).  
 Beschreibung der Bewegung durch eine Schraubungsachse  
Als Kombination von Streckung und Beugung, von Innen- und Außenrotation, sowie von dorso-
ventraler und medio-lateraler relativer Verschiebung von Tibia und Femur ist die Bewegung des 
Kniegelenks eine räumliche Bewegung. Eine solche Bewegung kann als Drehung um und gleichzei-
tige Verschiebung längs einer im Raum gerichteten Schraubungsachse (helical axis) dargestellt  
medial lateral





Abb. 14.10 Schaubungsachse des Kniegelenks in Schritten von 4° von Extension bis 95° Beugung; 
zusätzlich Innenrotation der Tibia. A, P: Ansatzflächen des vorderen und hinteren Kreuzbandes an 
der Tibia. Nach Blankevoort u. Mitarb. 1990 
 
werden (siehe Kapitel 7). Blankevoort und Mitarbeiter (1990) bestimmten die Lage der Schrau-
bungsachse an Präparaten von Kniegelenken aus der Vermessung einer in kleinen Schritten ausge-
führten Beugebewegung in Kombination mit einem auf die Tibia in Richtung Innen- oder Außenro-
tation wirkenden Drehmoment. (Das Drehmoment wurde eingesetzt, um reproduzierbare Ergebnis-
se der Achsenlagen zu erhalten. Ohne ein solches Drehmoment würden sehr kleine, unkontrollier-
bar in der Versuchsanordnung auftretende Kräfte oder Justierfehler die Messergebnisse stark streu-
en lassen.) Femur und Tibia der Präparate wurden mit metallischen Markierungen versehen, deren 
Lage in den jeweiligen Gelenkstellungen mit Hilfe von Stereo-Röntgenaufnahmen hochgenau ver-
messen wurde. Aus der Lageveränderung der Markierungen bei Bewegung des Gelenks wurde die 
Lage der Schraubungsachse berechnet. Da die Bewegung in Winkelschritten von etwa 4° erfolgte, 
bezeichnet man die errechnete Achse als finite Schraubungsachse (finite helical axis). Dies im Ge-
gensatz zu einer momentanen Schraubungsachse (instantaneous helical axis), die sich bei Vermes-
sung unendlich kleiner Winkelschritte ergeben würde. Im Anschluss an die Bewegung wurden die 
Präparate zerteilt. Mit Hilfe weiterer Markierungen konnten die Gelenkoberflächen und die Ansatz-
flächen der Kreuzbänder aus zusätzlichen Stereo-Röntgenaufnahmen relativ zu den Markierungen 
von Femur und Tibia vermessen werden. Damit war es möglich, alle Daten in einheitliche, räumli-
che Koordinatensysteme entweder des Femur oder der Tibia einzuordnen.  
 Anschaulich würde man bei reiner Beugung und Streckung in der Sagittalebene eine horizon-
tale Ausrichtung der Schraubungsachse erwarten. Bei reiner Innen- und Außenrotation der Tibia 
















erwartet man folglich eine schräg im Raum verlaufende Schraubungsachse. Abb. 14.10 zeigt als 
Beispiel die Schraubungsachse im Koordinatensystem der Tibia. Gemessen wurde in Schritten von 
etwa 4° im Bereich von voller Streckung des Gelenks bis zu 95° Beugung. Im gezeigten Beispiel 
wirkte ein Drehmoment in Richtung Innenrotation der Tibia. Die Autoren stellten fest, dass die er-
mittelten Schraubungsachsen  in praktisch allen Fällen den Raumbereich zwischen den Insertions-
flächen der Kreuzbänder am Femur durchliefen. In diesem Aspekt besteht näherungsweise eine 
Übereinstimmung mit dem oben besprochenen Modell von Menschik, das einen Drehpunkt an der 
Überkreuzungsstelle der Kreuzbänder vorhersagt. 
 So genannte Kompromissachse des Kniegelenks 
Im Idealfall sollte die Drehachse einer Orthese mit der Drehachse des anatomischen Kniegelenks 
genau übereinstimmen, da eine Drehung nicht gleichzeitig um zwei verschiedene Achsen stattfin-
den kann. Orthesen des Kniegelenks haben üblicherweise reine Scharniergelenke. Grund hierfür ist 
die technisch einfache, zuverlässige Konstruktion derartiger Gelenke. Außerdem zeigt die Erfah-
rung, dass Patienten mit künstlichem Ersatz des Kniegelenks, der ein reines Scharniergelenk hat, 
problemlos gehen können. Die Führung von Streckung-Beugung durch eine Orthese mit einem rei-
nen Scharniergelenk sollte daher (wenn überhaupt) nur geringe funktionelle Einschränkungen be-
wirken. Zwar ist es denkbar, Gelenke für Orthesen zu konstruieren, die der anatomischen Bewe-
gung besser angepasst sind; für eine sinnvolle Anwendung müssten jedoch Lage und Richtung der 
Drehachse des Kniegelenks der Patienten individuell vermessen werden. Das ist praktisch nicht 
möglich, da bei der äußeren Anbringung von Messmarken die Bewegung der Weichteile von Ober- 
und Unterschenkel eine genaue Vermessung der Bewegung von Femur und Tibia verhindert. Rönt-
genuntersuchungen sind aufgrund der Strahlenbelastung unangebracht.  
 
 
Abb. 14.11 Bereich A der Drehpunktlagen. Nach: Nietert 1975 
 
 Nietert (1975) rekonstruierte mit Hilfe von Röntgenaufnahmen von Präparaten des Kniege-
lenks den Durchstoßpunkt der Drehachse für ebene Streckung und Beugung. Der Autor beobachte-
te, dass die Lage dieses Punktes (des Drehpunktes) nur in einem kleinen Bereich variierte (Abb. 
14.11). Eine durch das Zentrum dieses Bereichs gelegte, feste Drehachse wird als „Kompromiss-
achse“ bezeichnet, da sie die Feinheiten einer Wanderung der Drehachse explizit außer Acht lässt. 
Man darf annehmen, dass diese Achse näherungsweise gleich der Achse ist, die sich aus dem Mo-
dell von Menschik oder aus der Betrachtung der Kondylenform ergeben würde. Nietert schlug vor, 
die Lage der Achse einer Orthese nach der in Abbildung 14.12 gezeigten Vorschrift einzustellen. 
A
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Gemessen wird dazu der äußere Durchmesser D des Kniegelenks; zur Ermittlung der Höhenlage 
wird die Lage  
 
 
Abb. 14.12 Lage der Kompromissachse des Kniegelenks. Nach: Nietert 1975 
 
des Gelenkspalts getastet. Es darf erwartet werden, dass die Drehachse einer Orthese, die nach die-
ser Vorschrift positioniert ist, die physiologische Bewegung des Gelenks kaum behindert. Unver-
meidliche, verbleibende Abweichungen zwischen den Achsen des Knies und der Orthese resultieren 
in Verkantungen und Verschiebungen der Passteile der Orthese in Bezug auf Ober- und Unter-
schenkel. Die Praxis zeigt, dass geringe Verkantungen und Verschiebungen problemlos von den 
Weichteilen aufgenommen werden.  
14.3  Belastung des femoro-tibialen und des femoro-patellaren Gelenks 
Abbildung 14.13 zeigt die Kräfte der Muskelgruppen Quadrizeps, ischiokrurale Muskulatur und 
Gastrocnemius, die in der Sagittalebene wirkenden Drehmomenten das Gleichgewicht halten.  
 
 
Abb. 14.13 Das Kniegelenk wird von Quadrizeps (Q), Gastrocnemius (G) und der ischiokruralen 











Als Beispiel für die Schätzung der Belastung des femoro-tibialen Gelenks sei eine Haltung mit ge-
beugtem Knie und aufrechtem Oberkörper betrachtet (Abb. 14.14). Der Abstand zwischen der Pro-
jektion des Körperschwerpunktes, an dem die Schwerkraft angreift,  und der Unterstützungsfläche 
unter den Fußballen, ist gleich L1. (Begründung: In einem stabilen Zustand befindet sich der  
 
 
Abb. 14.14  Im statischen Gleichgewicht befindet sich der Schwerpunkt des Körpers oberhalb der 
Unterstützungsfläche, d. h. oberhalb der Capita ossium metatarsalium. L1 ist der Hebelarm der 




Abb. 14.15  Hebelarm L1  der Bodenreaktionskraft F1 und Hebelarm L2 der Patellarsehnenkraft F2 
in Bezug auf die Drehachse des Kniegelenks 
 
Schwerpunkt senkrecht oberhalb der Unterstützungsfläche.) Die Kraft F1 ist vom Boden auf den 
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mit Hebelarm L2. Die Größe der Kraft F2 beträgt folglich F2 = F1  L1/L2. Eine Haltung wie in Ab-
bildung 14.14 wird beim Besteigen einer Treppenstufe eingenommen. Dabei ist beim Stand auf 
einem Bein die Größe der Kraft F1 näherungsweise gleich der Körpergewichtskraft (Gewichtskraft 
von Unterschenkel und Fuß vernachlässigt). Bei genügend großem Hebelarm L1, d.h. bei genügend 
hoher Stufe und folglich bei genügend starker Beugung des Kniegelenks, kann die Kraft F2 ein 
Mehrfaches der Körpergewichtskraft betragen. Betrachtet man ohne Berücksichtigung weiterer 
Muskeln oder der Kreuzbänder das Kräftegleichgewicht an der Tibia (Abb. 14.16), erkennt man, 
dass die vom Femur auf die Tibia wirkende Kraft F4 in jedem Fall größer ist als die Kraft F2 der 
Patellarsehne. Wenn also in bestimmten Haltungen die Patellarsehne mit einem Mehrfachen des 
Körpergewichts belastet wird, so gilt dies entsprechend für die Kraft zwischen Femur und Tibia. 
 
 
Abb. 14.16 Kräftegleichgewicht an der Tibia unter der Annahme der Wirkung von lediglich 3 Kräf-
ten, der Kraft F1 vom Fußboden auf den Fuß, der Kraft F2 der Patellarsehne und der femoro-
tibialen Kraft F4. (Der Betrag der femoro-tibialen Kraft ist größer als der Betrag der Kraft der 
Patellarsehne.)  
 
Abb. 14.17 Bei tiefer Kniebeuge wird ein Anteil FS der Körpergewichtskraft direkt vom Oberschen-
kel auf den Unterschenkel übertragen. Kommt es zum Kontakt zwischen Knie und Boden, verteilt 


















 Bei Beugewinkeln oberhalb von etwa 120° ergeben sich Änderungen (Zelle u. Mitarb. 2009, 
Glitsch 2009). Bei einer tiefen Kniebeuge kommt es zu Kontakt und damit zu Kraftübertragung 
zwischen Ober- und Unterschenkel. Die Kraft FS auf den Unterschenkel (Abb. 14.17) übt in Bezug 
auf das Kniegelenk ein Drehmoment aus, das dem Drehmoment der Bodenreaktionskraft F1 entge-
gengesetzt ist. Die Folge ist eine Herabsetzung der Kraft der Patellarsehne. Kommt es zum Kontakt 
zwischen Knie und Boden, verringert sich die Kraft F1, da ein Teil der Gewichtskraft durch die 
Kraft FK, jetzt direkt auf das Knie übertragen wird. Hierdurch nimmt das Drehmoment in Bezug auf 
das Kniegelenk ab; die Folge ist eine weitere Verringerung der Kraft der Patellarsehne.  
 
 
Abb. 14.18  Kräftegleichgewicht an der Tibia im Einbeinstand in der Frontalebene. Es wirken die 
Kräfte F1 vom Fußboden auf Fuß und Tibia, die femoro-tibiale Kraft F4 und die Kraft F6 des Glu-
teus maximus und Tensor fasciae latae. Die Wirkungslinie von F1 verläuft medial, die Wirkungsli-
nie von F6 lateral vom Kniegelenk. In Varus-Stellung (O-Bein Stellung) nimmt der Hebelarm der 
Kraft F1 zu. 
 
 Beim statischen Stand auf einem Bein befindet sich der Schwerpunkt des Körpers senkrecht 
oberhalb des Fußes (Abb. 14.18). Da Femur und Tibia nicht genau senkrecht stehen, resultiert in 
der Frontalebene in Bezug auf das Zentrum des Kniegelenks ein Drehmoment der Bodenreaktions-
kraft F1. Das Drehmoment der Muskelkraft F6 von Gluteus maximus und Tensor fasciae latae wirkt 
diesem Drehmoment entgegen. Ist die Muskelkraft F6 nicht ausreichend, muss das laterale Seiten-
band einen Teil des Drehmoments übernehmen. Es wird auf Zug beansprucht und gedehnt. Das 
femoro-tibiale Gelenk öffnet sich lateral und die Belastung verlagert sich auf den medialen Teil des 
Gelenks. Folge ist der Übergang in eine O-Bein Stellung (Varus-Stellung). Im Normalfall verläuft 
die femoro-tibiale Gelenkkraft F4 durch das Zentrum des Kniegelenks und weist senkrecht zur Ge-
lenkoberfläche der Tibia (Abb. 14.19). Bezogen auf den Kontaktpunkt der medialen Kondyle  er-
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Abb. 14.19  Das Drehmoment LF4 wirkt einem auf die Tibia in Richtung Adduktion wirkenden 
Drehmoment  entgegen. Nach Schipplein u. Mitarb. 1991 
 
mäßig belastet. Auf dieser Überlegung basiert der Vorschlag, im Fall einer Fehlstellung durch anta-
gonistische Anspannung von Quadrizeps und ischiokruralen Muskeln die Kraft F4 zu erhöhen und 
damit einem lateralen Aufklappen des Gelenks entgegen zu wirken. Alternativ wird vorgeschlagen, 
durch eine lateral angebrachte Erhöhung der Sohle im oder unter dem Schuh den Angriffspunkt der 
Kraft F1 (Abb. 14.18) nach lateral zu verschieben, und damit das Drehmoment dieser Kraft in Be-
zug auf das Kniegelenk zu verringern. 
 
 
Abb. 14.20  Femoro-tibiale Kraft beim Gehen, bestimmt für eine Person mit einer Körpergewichts-
kraft von 700N. Nach Shelburne u. Mitarb. 2005 
 
 Die dynamische Belastung des Kniegelenks beim Gehen kann in Ganguntersuchungen ermit-
telt werden. Eingangsdaten einer solchen Messung und Berechnung sind die Massen, Schwerpunkt-
lagen und Trägheitsmomente der Körpersegmente Fuß und Unterschenkel, der gemessene zeitliche 
Verlauf der Ortskoordinaten, der Geschwindigkeiten und Beschleunigungen dieser Segmente sowie 
der Bodenreaktionskraft. Aus diesen Daten werden die vom Unterschenkel auf den Oberschenkel 
















Kniegelenks, d. h. mit Kenntnis der Zugrichtungen und Hebelarme aller beteiligten Muskeln, Seh-
nen und Bänder, kann anschließend die Gelenkbelastung ermittelt werden. Wegen der komplexen 
Architektur des Kniegelenks hat man mehr unbekannte Größen, als Gleichungen aus dem Gleich-
gewichtssatz zur Verfügung stehen. Morrison (1968) und Paul (1976) reduzierten das unbestimmte 
System auf ein bestimmtes System, indem sie durch gruppenweise Zusammenfassung die Zahl der 
zu berücksichtigenden Muskel- und Bandkräfte verringerten und in bestimmten Phasen der Bewe-
gung aus der Kenntnis von EMG-Ableitungen bestimmte Muskelkräfte vernachlässigten. Bei-
spielsweise wurden bei Beugung oder Streckung des Kniegelenks abschnittsweise entweder der 
Quadrizeps oder der Gastrocnemius oder die ischiokrurale Muskulatur berücksichtigt. Spätere Ar-
beiten basieren auf einer detaillierteren Modellierung der Architektur von Muskeln, Sehnen und 
Bändern. Beispielsweise berücksichtigen Shelburne und Mitarbeiter (2005) 13 Muskel- und 14 
Bandkräfte. Um eine Lösung für das zunächst unbestimmte System zu finden, wurde in dieser Be-
rechnung der Energieverbrauch beim Gehen optimiert. Abbildung 14.20 zeigt die so berechnete 
femoro-tibiale Kraft im Ablauf eines Schritts. 
 Heinlein und Mitarbeiter (2009) entwickelten eine Endoprothese des Kniegelenks, mit deren 
Hilfe der Vektor der Kraft zwischen Femur und Tibia direkt gemessen werden kann. Die Messer-
gebnisse sind unabhängig von Modellannahmen über Architektur, Aktivierung und Lastverteilung 
von Muskeln und Bändern. Sie zeigen, welchen Kräften und Drehmomenten künstlicher Gelenker-
satz im Körper ausgesetzt ist. Tabelle 14.1 zitiert Ergebnisse der Kraftkomponente in Längsrichtung 





ebenes Gehen 2,5 
Treppen aufwärts gehen 3,0 
Treppe abwärts gehen 3,5 
 
Tabelle 14.1  Maximalwerte (gerundet) der Belastung des femoro-tibialen Gelenks, Komponente 
der Belastung in Längsrichtung der Tibia (Heinlein u. Mitarb. 2009) 
 
 
Abb. 14.21 Belastung und resultierende Zugspannung in den Menisci 
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Die im femoro-tibialen Gelenk eingelagerten Menisci haben die mechanische Funktion, die Druck 
übertragende Fläche des Gelenks zu vergrößern. Bei Belastung des Gelenks werden die zwischen 
Femur und Tibia „eingeklemmten“ Menisci nach außen gedrückt; in ihrem Inneren sowie an ihren 
Ansatzstellen herrscht Zugspannung (Abb. 14.21). Die Dehnung der Menisci kann zur Dämpfung 
von Kraftspitzen beitragen. Die Kontaktfläche des femoro-tibialen Gelenks beträgt bei voller Stre-
ckung des Kniegelenks etwa 20 cm2 (Maquet 1976, Fukubayashi u. Mitarb. 1980). Angenähert die 
Hälfte der Gelenkbelastung wird dabei durch die Menisci übertragen  (Woytys u. Mitarb. 2005). 
Wie Abb. 14.2 zeigt, verkleinert sich bei fehlenden Menisci diese Fläche etwa um das 2-fache; um 
diesen Faktor steigt dann der Druck auf der Gelenkoberfläche (Lee u. Mitarb. 2006). Bei fehlenden 
Menisci wird dieser hohe Druck für eine vorzeitige Arthrose des Gelenks verantwortlich gemacht 
(siehe z.B. Rath u. Mitarb. 2000).  
 
 
Abb. 14.22  Kräftegleichgewicht an der Patella. Es wirken die Kraft der Patellarsehne F2, die Kraft 
der Quadrizepssehne F3 und die femoro-patellare Kraft F5. Die Richtungen von F2 und F3 folgen 
den anatomischen Richtungen der Sehnen; F5 steht senkrecht auf der näherungsweise als eben an-
genommenen Kontaktfläche von Femur und Patella 
 
 Zur Schätzung der Belastung des femoro-patellaren Gelenks betrachtet man das Kräftegleich-
gewicht an der Patella (Abb. 14.22). Auf die Patella wirken 3 Kräfte, die Kraft der Quadrizepssehne 
F3, die Kraft der Patellarsehne F2 und die Kraft F5 zwischen Femur und Patella. Im Gleichgewicht 
muss die Summe dieser Kräfte gleich Null sein. Die Richtungen der Kräfte F2 und F3 werden aus 
anatomischen Beobachtungen oder Röntgenbildern entnommen. Der Betrag von F2 ergibt sich aus 
dem Drehmoment, dem die Kraft der Patellarsehne das Gleichgewicht halten muss (vgl. das Bei-
spiel der Abb. 14.15). Die Richtung der Kraft F5 zwischen Femur und Patella wird wegen der ver-
nachlässigbar kleinen Reibung als senkrecht zur Kontaktfläche zwischen den beiden Gelenkpart-
nern angenommen. Die x-Achse des xy-Koordinatensystems sei in Richtung der Kraft F5 gelegt. Im 
Gleichgewicht der y-Komponenten der Kräfte F2 und F3 gilt (F5 hat keine y-Komponente) 
 
(14.1) 3 2y y F F  
 
Da die Richtung von F3 bekannt ist, kann jetzt die x-Komponente der Quadrizepskraft konstruiert 


























Damit ist die Kraft F5 zwischen Femur und Patella bestimmt.  
 
Abb. 14.23  Belastung des femoro-patellaren Gelenks in Abhängigkeit vom Beugewinkel, Einbein-
stand, 85 kg Körpermasse. Nach: Reilly u. Mitarb.1972 
 
 Betrachtet man das Kräftegleichgewicht an der Patella bei anderen Beugewinkeln, so kann 
sich der Betrag der Kraft F2 der Patellarsehne ändern. Außerdem ändern sich die Richtungen der 
Quadrizeps- und der Patellarsehne. Abb. 14.23 zeigt das numerische Ergebnis einer Berechnung der 
Belastung des femoro-patellaren Gelenks in Abhängigkeit vom Beugewinkel des Kniegelenks, hier 
für eine Person von 85 kg Körpermasse im Einbeinstand. Man erkennt, dass mit zunehmendem 
Beugewinkel die Belastung des femoro-patellaren Gelenks sehr stark zunimmt. Diese Kenntnis be-
gründet die Empfehlung, dass Personen mit durch Osteoporose geschwächtem Knochenbau von 
tiefen Kniebeugen beim Training des Quadrizeps oder beim Aufheben von Gegenständen vom Fuß-
boden absehen sollten. 
 
 
Abb. 14.24  Belastung des femoro-patellaren Gelenks beim Gehen; bestimmt für eine Person mit 
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 Abbildung 14.24 zeigt die für eine Person mit 70 kg Körpermasse in einer Ganguntersuchun-
gen mit Hilfe einer Modellrechnung bestimmte Belastung des femoro-patellaren Gelenks beim Ge-
hen  (Shelburne u. Mitarb. 2005). Cohen und Mitarbeiter (2001) verglichen die Belastung des retro-
patellaren Gelenks bei Übungen in geschlossener und offener kinetischer Kette, bei Kniebeuge im 
Stand sowie bei aktiver Streckung des Kniegelenks gegen die Schwerkraft von Unterschenkel und 
Fuß und zusätzlicher Gewichtsbelastung von  25N und 100 N. Abbildung 14.25 zeigt, dass die Be-
lastung des Gelenks bei Kniebeugen und bei aktiver Streckung mit Zusatzbelastung von 100 N  
ähnlich hoch ist. 
 
 
Abb. 14.25  Belastung des femoro-patellaren Gelenks bei Beugung in geschlossener Bewegungsket-
te (Kniebeuge) und Beugung in offener Bewegungskette gegen Widerstand, angreifend am Sprung-
gelenk. Nach Cohen u. Mitarb 2001 
 
 Die Druckverteilung im femoro-patellaren Gelenk kann in vitro mit Hilfe druckempfindlicher 
Folien vermessen werden. Im Gegensatz zu Gelenken mit stark gekrümmter Oberfläche ist diese 
Messmethode hier anwendbar, da die Kontaktfläche des femoro-patellaren Gelenks nahezu eben ist. 
Huberti und Mitarbeiter (1984) fanden, dass in gesunden Gelenken der Druck auf der Gelenkfläche 
in guter Näherung gleichverteilt ist. In durch Chondromalacia patellae pathologisch veränderten 
Präparaten fanden Huberti und Mitarbeiter (1988) ungleichförmige Druckverteilungen.  
 Die Ursache der Entstehung retropatellarer Beschwerden wird kontrovers diskutiert (siehe z. 
B. Selfe 2004). Da die Beschwerden vornehmlich bei Tätigkeiten mit gebeugtem Knie (Treppen-
steigen, langes Sitzen) auftreten, sehen einige Untersucher die Ursache in einer falschen Orientie-
rung der Patella in Bezug auf die Femurkondylen und einer daraus resultierenden, zu hohen lokalen 
Druckbeanspruchung (siehe z. B. Brechter u. Mitarb. 2002). Unterschiedliche Behandlungsverfah-
ren haben das Ziel einer besseren Passung von Patella und Femur und damit einer Vergrößerung der 
Kontaktfläche und einer Verminderung von Druckspitzen. Die Verfahren sind a) gezieltes Training 
des Vastus medialis obliquus, medialis und lateralis, b) Bandagen, die eine nach medial gerichtete 
Kraft auf die Patella ausüben, c) Orthesen des Kniegelenks, d) Zurichtungen der Schuhsohle, die 
eine Rotation der Tibia um ihre Längsachse bewirken sollen. 




















14.4    Belastung der Kreuzbänder 
Die Kreuzbänder führen die Bewegung des Kniegelenks und begrenzen die maximale Streckung 
und Beugung. Zusätzlich nehmen die Kreuzbänder in der Ebene des Tibiaplateaus wirkende, in dor-
so-ventraler Richtungen weisende Scherkräfte auf, die von den das Kniegelenk überspannenden 
Muskeln oder äußeren Kräften erzeugt werden. Eine auf die Tibia wirkende, nach ventral weisende  
 
 
Abb. 14.26  Vergleich der Steifigkeit des intakten Kniegelenks und nach Durchtrennung des vorde-
ren Kreuzbandes für a) Verschiebung der Tibia nach ventral, b) interne/externe Rotation der Tibia, 
c) varus/valgus Bewegung. Nach Crowinshield u. Mitarb. 1976 
 
Scherkraft belastet das vordere Kreuzband; eine nach dorsal wirkende Kraft belastet das hintere 
Kreuzband. In jedem Fall wird jeweils nur ein Kreuzband belastet; das andere bleibt unbelastet. 
Beobachtungen an Präparaten von Kniegelenken (Crowinshield u. Mitarb. 1976, Li u. Mitarb. 
2002) weisen zusätzlich darauf hin, dass die Steifigkeit der Rotation der Tibia um ihre Längsachse 
bei Fehlen der Kreuzbänder abnimmt (Abb. 14.26). Messungen der Zugfestigkeit an Präparaten des 
vorderen Kreuzbandes ergaben Werte zwischen 1000 N und 2000 N (Viera u. Mitab. 2009). Die 
Zugfestigkeit des hinteren Kreuzbandes junger, aktiver Personen liegt bei etwa 4000 N. Diese Be-
obachtungen stützen die Vermutung, dass die Kreuzbänder im täglichen Leben hoch belastet wer-
den. (Das Argument: Ein gering belastetes Band würde sich an die mechanischen Anforderungen 
anpassen und eine niedrige Festigkeit aufweisen.)  
 Modellrechnungen für die Belastung der Kreuzbänder sind von einer Reihe von Autoren vor-
gelegt worden (z. B. O’Connor u. Mitarb. 1990, Pandy u. Mitarb. 1997). Das Kniegelenk wird von 
Quadrizeps, Gastrocnemius und ischikruraler Muskulatur überspannt. Daneben können Kräfte 
durch die Kreuzbänder und das femoro-tibiale Gelenk übertragen werden. Wegen der vielen Unbe-
kannten kommen die Rechnungen nicht ohne Vereinfachungen und/oder Zusatzannahmen aus. Ab-
bildung 14.27 zeigt das Modell von O’Connor und Mitarbeitern (1990). Eingangsdaten sind die für 
jeden Beugewinkel aus anatomischen Beobachtungen bestimmten Zugrichtungen und Hebelarme 
von Quadrizeps, Gastrocnemius und ischiokruraler Muskulatur sowie der Quadrizeps- und der Pa-
tellarsehne. Als Drehpunkt wird der Überkreuzungspunkt der Kreuzbänder angenommen. Am Mo-
dell der Abb. 14.27 kann man sich anschaulich klarmachen: Wird bei gestrecktem Knie lediglich 
der Quadrizeps angespannt, ergibt sich wegen der schräg nach vorn weisenden Patellarsehne eine 
nach vorn weisende Kraft auf die Tibia. Das vordere Kreuzband wird belastet. Wird das Knie hin-
gegen um 90° gebeugt, weist die Patellarsehne in senkrechter Richtung. Die Sehne wird zwar ange-
spannt, aber wegen der Richtung der Sehne resultiert jetzt keine Scherkraft in dorsaler oder ventra-
ler Richtung. Das vordere Kreuzband wird jetzt nicht belastet. Abbildung 14.28 zeigt als Ergebnis 
Verschiebung nach
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einer Modellrechnung die Belastung der Kreuzbänder beim Gehen (Shelburne u. Mitarb. 2004). 
Man erkennt auch hier die Belastungsspitze des vorderen Kreuzbandes in der Phase des gestreckten 
Knies und der maximalen Anspannung des Quadrizeps. (Die Kombination „gestrecktes Knie und 
Anspannung des Quadrizeps“ wird noch eine Rolle bei der Erklärung von Verletzungsursachen des 
vorderen Kreuzbandes spielen, siehe unten.) 
 
 
Abb. 14.27  Modell des Kniegelenks. Q: Quadrizeps, P: Patellarsehne, H: ischiokrurale Muskeln 
(Hamstrings), G: Gastrocnemius, q,p,h,g: zugehörige Hebelarme bezogen auf die Drehachse des 
Gelenks. vk, hk: vorderes und hinteres Kreuzband. Nach: O’Connor u. Mitarb. 1990 
 
 
Abb. 14.28  Belastung der Kreuzbänder beim Gehen. Nach: Shelburne u. Mitarb. 2004 
 
 Es gibt Personen, die ungeachtet einer Verletzung  des vorderen Kreuzbandes ein nahezu 
normales Gangbild aufweisen. Dokumentiert wird in solchen Fällen lediglich ein gegenüber Normal 
größerer Beugewinkel des Kniegelenks beim Hackenauftreffen und eine verlängerte Aktivität der 
ischiokruralen Muskeln (siehe z.B. Beard u. Mitarb. 1996). Aus Abbildung 14.27 ist ersichtlich, 
dass die Anspannung der ischiokruralen Muskeln eine in dorsaler Richtung auf die Tibia wirkende 
Scherkraft erzeugt. Eine Scherkraft in ventraler Richtung kann auf diese Weise zumindest teilweise 
kompensiert werden. O’Connor (1993) zeigte, dass im Rahmen seines Modells eine völlige Entlas-
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kruralen Muskeln nur bei Winkeln unterhalb von etwa 20° erfolgen kann. Oberhalb dieses Winkels 
ist es nicht möglich, das vordere Kreuzband auf diese Weise vollständig zu entlasten. Bei größerem 
Beugewinkel ist zur Entlastung des vorderen Kreuzbandes zusätzlich die antagonistische Anspan-
nung des Gastrocnemius erforderlich, jedoch je nach Beugewinkel in variabler Höhe (Abb. 14.29). 
Auf welche Weise Personen mit defektem Kreuzband die Steuerung der winkelabhängigen Aktivi-
tät der drei Muskelgruppen zur Erzielung eines normalen Gangbildes erlernen, ist ungeklärt. 
 
 
Abb. 14.29 Kräfte von Quadrizeps, Gastrocnemius und ischiokruraler Muskulatur (Hamstrings), 
mit denen oberhalb eines Beugewinkels von etwa 20° mechanisches Gleichgewicht erreicht werden 
kann. Die Kreuzbänder werden dann nicht belastet. Bis 20° ist Gleichgewicht alleine durch die Ak-
tivierung von Quadrizeps und Hamstrings herstellbar. Nach: O’Connor u. Mitarb. 1990 
 
 
Abb. 14.30 Auf die Tibia wirkende Kräfte bei isometrischer Anspannung des Quadrizeps. Wenn die 
Wirkungslinien der 3 Kräfte durch den Punkt P verlaufen, ist die Summe der Drehmomente gleich 
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 Zavatsky und Mitarbeiter (1994) analysierten mit Hilfe des Modells von O’Connor und Mit-
arbeitern die Belastung der Kreuzbänder bei isometrischer Anspannung des Quadrizeps oder der 
ischiokruralen Muskulatur, beides häufige Übungen im Rahmen der Rehabilitation von Kreuzband-
patienten. Abbildung 14.30 zeigt das Kräftegleichgewicht an der Tibia bei isometrischer Anspan-
nung des Quadrizeps. Auf die Tibia wirken die Kraft der Patellarsehne F2, die senkrecht zum Tibia-
plateau gerichtete femoro-tibiale Kraft F4 und die senkrecht zum Unterschenkel gerichtete Kraft F7, 
die den Unterschenkel an der Drehbewegung und damit den Quadrizeps an der Längenänderung 
hindert. Wenn die Kraft F7 in einer Höhe angesetzt wird, dass die Wirkungslinien von F2, F4 und F7 
durch einen Punkt P verlaufen, ist die Summe der Drehmomente in Bezug auf P gleich Null; Es 
besteht Gleichgewicht der Drehmomente. Der Betrag von F7 richtet sich nach den Beträgen von F2 
und F4; im Gleichgewicht muss die Summe der drei Kräfte Null ergeben. Zusätzliche Kräfte sind 
zur Herstellung des Gleichgewichts nicht erforderlich. Mit anderen Worten, die Kreuzbänder wer-
den in dieser geometrischen Konfiguration nicht belastet. Bei Veränderung des Beugewinkels ver-
lagert sich wegen der Richtungsänderung der Patellarsehne der Punkt P. Man entnimmt aus Abbil-
dung 14.30, dass zum Erreichen der Entlastung der Kreuzbänder der Ansatzpunkt der Kraft F7 bei 
Beugung des Kniegelenks nach distal verschoben werden muss (Abb. 14.31). Analoge Überlegun-
gen gelten für die isometrische Anspannung der ischiokruralen Muskulatur. 
 
 
Abb. 14.31  Angriffspunkt der von ventral auf die Tibia wirkenden Kraft in Abhängigkeit vom Beu-
gewinkel des Kniegelenks für den Fall, dass bei isometrischer Anspannung des Quadrizeps die 
Kreuzbänder nicht belastet werden sollen. Abweichen von der Sollkurve resultiert in einer Belas-
tung des vorderen oder hinteren Kreuzbandes. Nach: Zavatsky u. Mitarb. Am J Sports Med 1994 
 
 
 Mesfar und Mitarbeiter (2008) berechneten die Belastung der Kreuzbänder bei Beugung des 
Kniegelenks gegen die Schwerkraft und gegen einen am Sprunggelenk angreifenden, zusätzlichen 
Widerstand von 30 N (Abb. 14.32). In Abhängigkeit vom Beugewinkel ergab sich bei dieser Übung 
eine Belastung des vorderen Kreuzbandes von weniger als 6 N; die Belastung des hinteren Kreuz-











































Abb. 14.32 Anspannung der ischiokruralen Muskulatur gegen die Schwerkraft oder gegen einen am 





Abb. 14.33  Belastung des hinteren Kreuzbandes bei der in Abb. 14.32 gezeigten Übung. Die Belas-
tung des vorderen Kreuzbandes bei dieser Übung ist kleiner als 6N. Nach: Mesfar u. Mitarb. 2008 
 
Toutoungi und Mitarbeiter (2000) vermaßen die Bewegung des Kniegelenks bei mit maximaler 
Kraft ausgeführten isokinetischen und isometrischen Übungen sowie bei Kniebeugen und bestimm-
ten die Belastung der Kreuzbänder mit Hilfe einer Modellrechnung (Tabelle 14.2). 
 









Flexion, isokinetisch, 120°/s - 3,3 
Extension, isometrisch 0,55 - 
Flexion, isometrisch - 4,6 
Kniebeuge, Ferse abgehoben, 
abwärts 
0,12 2,7 




Tabelle 14.2  Maximalwerte der Belastung der Kreuzbänder, gemittelt überein Kollektiv von 8 Per-
































Schwerkraft + 30 N
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 Die Autoren weisen darauf hin, dass eine Belastung von 0,55 x Körpergewicht etwa 25% der 
Zugfestigkeit des vorderen Kreuzbandes einer jungen Person entspricht. Eine Belastung von 4,6 x 
Körpergewicht entspricht hingegen etwa 0,85% der Zugfestigkeit des hinteren Kreuzbandes einer 
jungen Person. Selbst wenn die Modellrechnung die Belastung des hinteren Kreuzbandes möglich-
erweise überschätzt, gilt dass in den untersuchten Übungen die Belastung des hinteren Kreuzbandes 
weit höher als die des vorderen Kreuzbandes ist. Alternativ zu Berechnungen kann die Belastung 
des vorderen Kreuzbandes aus der Beobachtung seiner Längenänderung bei unterschiedlichen Hal-
tungen und Tätigkeiten beurteilt werden (Heijne u. Mitarb. 2004)  
 Sportarten wie Fußball, Handball, Basketball oder andere Ballspiele sind mit einem erhöhten 
Risiko der Verletzung des vorderen Kreuzbandes verbunden. In der Mehrzahl der Fälle (> 70%) 
besteht zum Zeitpunkt der Verletzung kein Körperkontakt mit einem Mitspieler (Boden u. Mitarb. 
2000). Video-Analysen von Verletzungsepisoden zeigen jedoch, dass oftmals das Bewegungsmus-
ter vor Eintreten des Unfalls gestört worden war, beispielsweise durch einen vorangegangenen Stoß 
eines Mitspielers (Krosshaug u. Mitarb. 2007). Verletzungen treten typischerweise dann auf, wenn 
bei nahezu gestrecktem Bein eine große Bodenreaktionskraft wirksam ist; zusätzlich kann dabei auf 
die Tibia ein Drehmoment in Richtung Valgus und ein Drehmoment in Richtung Innenrotation wir-
ken (Shimokochi u. Mitarb. 2008). Beispiele für solche Episoden sind ein plötzliches Bremsmanö-
ver kombiniert mit einem Richtungswechsel oder das Auftreffen auf den Boden nach einem Sprung.  
 Körperhaltung und Belastungszustand zum Zeitpunkt des Unfalls weisen auf die Kraft des 
Quadrizeps als Verletzungsursache. Bei nahezu gestrecktem Bein weist die Patellarsehne schräg 
nach ventral. Bei Anspannung des Quadrizeps wirkt eine nach ventral weisende Komponente der 
Kraft der Patellarsehne auf die Tibia; diese Komponente belastet das vordere Kreuzband. Eine sol-
che nach ventral weisende Scherkraft könnte im Prinzip durch die Kraft der ischiokruralen Muskeln 
kompensiert werden. Im Fall einer Verletzung ist dieser Mechanismus jedoch offenbar nicht wirk-
sam; eine Schwäche oder verzögerte Aktivierung der ischiokruralen Muskulatur werden als Risiko-
faktoren angesehen. Auffällig ist ein gegenüber Männern erhöhtes Verletzungsrisiko von Frauen 
(Yu u. Mitarb. 2007). In den oben genannten, Risiko behafteten Episoden wird bei Frauen generell 
ein gegenüber Männern verminderter Beugewinkel des Kniegelenks beobachtet. Diskutiert werden 
ferner anatomische Unterschiede in der Kondylenform, Unterschiede der mechanischen Eigenschaf-
ten der Kreuzbänder, oder hormonelle Einflüsse, die sich auf den Tonus des Bandapparates auswir-
ken können (Alentorn-Geli u. Mitarb. 2009). Zur Prophylaxe von Schäden wird geraten, beim Ab-
sprung oder beim Auftreffen auf den Boden das Kniegelenk nicht voll gestreckt zu halten. Ferner 
wird geraten, beim Auftreffen den Vorfuß zu belasten und den Rumpf nach vorn zu neigen; dadurch 
sollen der Hebelarm der Bodenreaktionskraft und das Drehmoment der Körpermasse in Bezug auf 
das Kniegelenk vermindert werden. Der derzeitige Kenntnisstand zu Risikofaktoren und Un-
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15   Mechanische Aspekte der Lendenwirbelsäule 
15.1    Belastung der Lendenwirbelsäule 
15.1.1 Ebene Modellrechnung 
Die durch das Halten einer Masse verursachte, zusätzliche Belastung der Lendenwirbelsäule kann 
unter vereinfachenden Annahmen in einer ebenen Modellrechnung bestimmt werden. Im Beispiel 
der Abbildung 15.1 weist die Gewichtskraft der Last senkrecht nach unten. Ihr Hebelarm ist der 
Abstand vom Schwerpunkt der Last bis zum Drehpunkt, der im Zentrum der Bandscheibe ange-
nommen wird. Die Kraft der Rückenstrecker wird zu einer einzigen Muskelkraft F zusammenge-
fasst; ihre Richtung ist annähernd gleich der Richtung der Gewichtskraft. Der Hebelarm der Mus-
kelkraft F muss geschätzt werden: Sein minimaler Wert ist gleich dem Abstand vom Zentrum der 
Bandscheibe bis zum nächstgelegenen Muskel; sein maximaler Wert ist gleich dem Abstand vom 
Zentrum der Bandscheibe bis zur Rückenoberfläche. Als Kompromiss wird der Abstand des Zent-
rums der Querschnittsfläche der Rückenstrecker vom Drehpunkt angenommen. Dies entspricht in 
etwa einer Strecke von 5 cm.  
 
 
Abb. 15.1 Modellrechnung zur Zusatzbelastung der Lendenwirbelsäule durch eine in der Hand ge-
haltene Masse. Es wird angenommen, dass die Gewichtskraft und die Muskelkraft der Rückenstre-
cker parallel verlaufen. Der Hebelarm der Gewichtskraft ist der senkrechte Abstand des Schwer-
punktes der Masse von der Drehachse im Zentrum der Bandscheibe; im gezeigten Beispiel wird ein 
Hebelarm von 25 cm angenommen. Der Hebelarm der Muskelkraft ist der Abstand des geometri-
schen Zentrums der Querschnittsfläche der Rückenstrecker von der Drehachse; für diesen Abstand 
wird ein Schätzwert von 5 cm angenommen. 
 
Mit einer in den Händen gehaltenen Masse von 20 kg (Gewichtskraft rund 200 N) und ihrem He-
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F 5 200 25 0 Ncm
F 1000 N
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  
 
Zählt man die nach unten weisenden Kräfte (Muskel- und Gewichtskraft) negativ, so ergibt sich im 
Gleichgewicht für die Gelenkkraft G  
 
(15.2) 





Das positive Vorzeichen von G weist aus, dass G entgegengesetzt zu Gewichtskraft und Muskel-
kraft gerichtet ist: G wirkt als Kompressionskraft auf das Bewegungssegment. 
 
Abb. 15.2 Gesamtbelastung des Segments L4/L5 der Lendenwirbelsäule beim Halten einer Masse in 
der Hand. Zur Berechnung der Belastung denkt man sich den Körper oberhalb der Bandscheibe 
L4/L5 in die Segmente Rumpf, Arme und Kopf mit den Massen m2, m3, m4 unterteilt. Die vollen 
Kreise kennzeichnen die Lage der Schwerpunkte der Segmente; L2, L3 und L4 sind die Hebelarme 
der Gewichtskräfte. Die Gesamtbelastung ergibt sich als Summe von 4 Anteilen, verursacht durch 
das Halten der Last, siehe Abb. 15.1,  sowie das Halten der 3 Körpersegmente. 
 
 Soll die Gesamtbelastung der Lendenwirbelsäule in der gezeigten Körperhaltung ermittelt 
werden, ist zuzüglich zum Drehmoment der Last das Drehmoment der Gewichtskraft des Körperan-
teils oberhalb (cranial) des betrachteten Segments der Wirbelsäule zu berücksichtigen. Um beliebi-
ge Körperhaltungen leichter in Modellrechnungen erfassen zu können, unterteilt man dazu den 
Körper in die Segmente Kopf, Arme und Rumpf (Abb. 15.2). Die Schwerpunktlagen und Massen 
der Segmente sind näherungsweise bekannt (siehe Kapitel 11). Mit m1 und L1 als Masse und Hebel-
arm der Last, m2 bis m4 und L2 bis L4 als Massen und Hebelarme der Segmente Kopf, Arme und 
Rumpf, g als Erdbeschleunigung, F und L5 als Kraft und Hebelarm der Rückenstrecker ergibt sich 
im Gleichgewicht der Drehmomente  
 
(15.3) 1 1 2 2 3 3 4 4 5L m g L m g L m g L m g L F 0                
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(15.4) 1 2 3 4G m g m g m g m g F          
 
Man ersieht aus dieser Formel, dass die Lendenwirbelsäule auch ohne äußere Last (m1 = Null) 
durch die bei Vorneigung des Oberkörpers erforderliche Kraft der Rückenstrecker belastet wird. 




Abb. 15.3 Beim Anheben einer Masse ist die Beschleunigung a nach oben gerichtet; die Trägheits-
kraft Ft = - m·a weist nach unten. Auf die Hand wirkt die Summe aus Gewichts- und Trägheitskraft. 
Die auf die Hand wirkende Kraft ist während des Anhebens der Masse folglich höher als beim stati-
schen Halten. 
 
 Wird eine Last nicht nur gehalten oder sehr langsam angehoben, sondern beim Anheben  
merklich beschleunigt, müssen Trägheitskräfte berücksichtigt werden. Beim Anheben einer Masse 
(Abb. 15.3) sind die Beschleunigungen von Masse und Körpersegmenten nach oben gerichtet. Die 
Trägheitskräfte sind entgegengesetzt zur Beschleunigung und daher nach unten gerichtet; sie wir-
ken in gleiche Richtung wie die Schwerkraft. Folglich müssen die Rückenstrecker beim beschleu-
nigten Anheben der Last und des Oberkörpers (dynamischer Fall) eine höhere Kraft aufwenden als 
beim reinen Haltevorgang (statischer Fall). Unter Verwendung realistischer, aus Beobachtung in-
dustrieller Tätigkeiten ermittelter Werte für die Beschleunigungen von Last und Körper berechne-
ten Leskinen und Mitarbeiter (1983) beim Anheben einer Last von 15 kg in vier unterschiedlichen 
Hebetechniken eine Belastung des Segments L5/S1 zwischen 5800 und 6600 N. Eine statische Be-
trachtung der gleichen Hebevorgänge, d.h. ohne Berücksichtigung der Beschleunigungen von Kör-
per oder Last, ergab Belastungswerte zwischen 3900 und 4600 N. Der Vergleich zeigt, dass unter 
bestimmten Bedingungen Trägheitskräfte einen nicht zu vernachlässigenden Beitrag zur Belastung 
der Wirbelsäule geben können. 
 Ein extremes Beispiel der Belastung der Wirbelsäule: Granhed und Mitarbeiter (1987) be-
rechneten die Belastung des Wirbels L3 von Gewichthebern. Bei gehobenen Massen von über 300 
kg ergab sich eine Belastung von über 30 kN. Eine Belastung in dieser Höhe übersteigt die norma-
lerweise beobachtete Festigkeit des Wirbels L3 um ein Mehrfaches, siehe Abschnitt 15.2.1. Dass 
die Ausübung eines solchen Sports überhaupt möglich ist, erklären Granhed und Mitarbeiter durch 
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der hohen Knochenmineraldichte muss man annehmen, dass die Wirbel der untersuchten Personen 
praktisch aus kompaktem Knochen bestanden.  
15.1.2 Räumliche Modellrechnungen 
Im ebenen Modell des vorangegangenen Abschnitts wurde die Kraft der Rückenstrecker zu einer 
einzigen Muskelkraft zusammengefasst. Belastungssituationen in der Sagittalebene lassen sich mit 
diesem Modell mit hinreichender Genauigkeit untersuchen. Rechnerisch ist von Vorteil, dass das 
Gleichungssystem zur Lösung keine Zusatzannahmen benötigt. Wenn die Belastung der Lenden-
wirbelsäule jedoch in beliebiger Körperhaltung oder bei beliebiger Richtung der von außen wirken-
den Kraft bestimmt werden soll, reicht ein Modell mit nur einem Muskel nicht aus. Vielmehr müs-
sen alle Muskeln des Rumpfes berücksichtigt werden. Betrachtet man beispielsweise die Vorbeu-
gung des Rumpfes mit nach rechts verdrehtem Oberkörper, müssen im Gleichgewicht nicht nur die 
Rückenstrecker sondern es muss auch die schräge Bauchmuskulatur links angespannt werden.  
 Als Grundlage einer 3-dimensionalen Modellrechnung muss zunächst ein detailliertes Modell 
von Muskeln, Knochen und Gelenken erstellt werden: In einer anatomischen Studie sind die An-
satzpunkte (-flächen) der Muskeln und Sehnen, ihre Zugrichtungen, die Muskelquerschnitte und die 
Hebelarme der Muskeln und Sehnen in Bezug auf die Drehachsen der Gelenke zu bestimmen. Wird 
mehr als ein einziger Muskel berücksichtigt, bilden die Gleichungen des Gleichgewichtssatzes zu-
nächst ein unbestimmtes System. Durch Nebenbedingungen lässt sich die Vielzahl der möglichen 
Lösungen jedoch auf eine einzige Lösung reduzieren. Von unterschiedlichen Autoren sind ver-
schiedene Nebenbedingungen (Optimierungskriterien) vorgeschlagen worden. Man kann fordern, 
dass die Gelenkbelastung ein Minimum annimmt oder dass die Summe oder Quadratsumme der 
Muskelspannungen ein Minimum annimmt. Die Wahl einer Nebenbedingung beruht auf Annahmen 
über die Strategie der neuromuskulären Steuerung. Ist es das Ziel, die Gelenkbelastung klein zu 
halten? Sollen die Muskeln von Überlastung bewahrt werden? Soll die Ermüdung möglichst gering 
sein? Selbstverständlich unterscheiden sich die Lösungen je nachdem welches Optimierungskriteri-
um gewählt wird. Gegenüber den Unsicherheiten des anatomischen Modells scheinen diese Unter-
schiede jedoch gering zu sein. 
Abb. 15.4  10-Muskel Modell zur Berechnung der Belastung der Lendenwirbelsäule. Oe und Oi: 
Obliquus externus und internus, E: Erector spinae, L: Latissimus dorsi, R: Rectus abdominis. Nach 
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 Schultz und Andersson (1981) stellten ein Modell vor, das 10 Muskelgruppen berücksichtigt 
(Abb. 15.4). Als Optimierungskriterium wurde die Minimierung der Gelenkbelastung verwandt; 
zusätzlich wurde ein Maximalwert der Muskelspannung (Muskelkraft / Muskelquerschnitt) festge-
setzt. Dieser aus der Muskelphysiologie bekannte Grenzwert (ca. 40 N/cm2) verhindert, dass in der 
Berechnung einzelnen Muskeln unphysiologisch große Kräfte zugewiesen werden (Bean und Mit-
arbeiter 1988). Mit dem Modell von Schultz und Andersson konnte die Belastung der Lendenwir-
belsäule auch bei asymmetrischen Körperhaltungen ermittelt werden. Jäger (1987) entwickelte ein 
Modell, das den muskulären Apparat des Rückens und des Abdominalraums durch 8 Muskeln be-
schreibt. Jäger verwendete als Optimierungskriterium die Minimierung der Summe der Muskelkräf-
te. Das Modell wurde angewandt, um die Belastung der Lendenwirbelsäule am Arbeitsplatz zu er-
mitteln, beispielsweise beim einhändigen Mauern oder beim Transport von Müllbehältern (Jäger u. 
Mitarb. 1983, 1991). 
 In bestimmten Körperhaltungen ist antagonistische Muskelaktivierung unvermeidlich. Wird 
im oben genannten Beispiel der Vorbeugung des Rumpfes nach rechts die schräge Bauchmuskula-
tur links angespannt, muss (wegen der Lage von Obliquus externus und internus ventral der Wirbel-
säule) im Gleichgewicht eine zusätzliche Anspannung der Rückenstrecker erfolgen. Eine Modell-
rechnung mit Optimierungskriterium berücksichtigt diesen Umstand korrekt; eine zusätzliche, wil-
lentlich oder unwillkürlich vorgenommene, mechanisch „unnötige“ antagonistische Muskelanspan-
nung kann jedoch ohne Zusatzkenntnisse nicht berücksichtigt werden. Als einfaches, ebenes Bei-
spiel sei die Berechnung der Belastung des Ellenbogengelenks bei Anspannung von Bizeps und 
Trizeps genannt (Kapitel 12, Abb. 12.7). Werden zusätzlich zu der im Gleichgewicht erforderlichen 
Kraft des Bizeps beide Muskeln willkürlich antagonistisch angespannt, gibt es ohne Zusatzkennt-
nisse keine Möglichkeit, die Gelenkbelastung zu ermitteln. Für eine Lösung müsste die Größe der 
zusätzlichen, willkürlichen Muskelanspannung bekannt sein.  
 Um bei bestimmten Haltungen und Tätigkeiten auftretende, antagonistische Muskelanspan-
nung zu berücksichtigen, wurden so genannte EMG-gesteuerte Modellrechnungen entwickelt (siehe 
z. B. Granata und Marras 1995). Solchen Berechnungen liegt gleichfalls ein Modell der Architektur 
von Muskeln und Gelenken zugrunde. Die bei einer Haltung oder Tätigkeit entwickelten Muskel-
kräfte werden jedoch nicht berechnet, sondern aus EMG-Messungen bestimmt. Durch Einsetzen der 
Kräfte in das anatomische Modell lassen sich in einem zweiten Schritt die Gelenkbelastungen er-
mitteln. Dazu ist es zunächst erforderlich, die EMG-Signale gegen die Muskelkräfte zu eichen. Dies 
geschieht in Vorversuchen, die die Umrechnungsfaktoren zwischen maximaler Muskelkraft und 
Amplitude des EMG-Signals bestimmen. Während der zu untersuchenden Haltung oder Tätigkeit 
werden die EMG-Signale durch auf der Haut angebrachte Elektroden abgeleitet; Korrekturfaktoren 
berücksichtigen eine gegenüber der Eichung veränderte Länge und die Geschwindigkeit der Län-
genänderung der Muskeln. Die Studie von Knapik und Marras (2009) gibt ein Beispiel der Anwen-
dung einer EMG-gesteuerten Modellrechnung. Eine ausführliche Übersicht über die Grundlagen 
der unterschiedlichen Modellrechnungen findet der Leser in der Publikation von Reeves und Mitar-
beiter (2003).  
15.1.3 Intraabdominaler Druck und Belastung der Lendenwirbelsäule 
Die Erfahrung zeigt, dass beim Anheben eines schweren Gegenstandes oftmals unwillkürlich ein 
Druck im Bauchraum erzeugt wird. Der Grund für die Erzeugung des intraabdominalen Drucks und 
seine Auswirkung auf die Belastung der Lendenwirbelsäule werden kontrovers diskutiert. Einige  





Abb. 15.5  Erzeugung des intraabdominalen Drucks durch Anspannung der Muskeln Obliquus ex-
ternus und internus. Dünne Pfeile: Muskelkräfte, zerlegt in Anteile parallel und senkrecht zur Wir-
belsäule. F1 und F2: Kräfte auf Zwerchfell und Becken. F3: Kraft auf die Lendenwirbelsäule.  
 
Untersucher nehmen an, der intraabdominale Druck bewirke eine Entlastung der Wirbelsäule. Be-
gründung: Ein Druck im Bauchraum wirkt nach allen Seiten, es wirken eine Kraft F1 auf das 
Zwerchfell und eine Kraft F2 auf den Beckenboden (Abb. 15.5). Dadurch soll ein Drehmoment in 
Richtung Extension erzeugt werden, das dem Flexions-Drehmoment der auf die Hände wirkenden 
Last entgegengesetzt gerichtet ist und es teilweise kompensiert. Als Folge sollten die Kraft der Rü-
ckenstrecker und die Belastung der Lendenwirbelsäule geringer ausfallen. 
 Ein Blick auf die Muskeln, die den intraabdominalen Druck erzeugen, weckt Zweifel an dem 
obigen Argument. Der Druck im Bauchraum wird im Wesentlichen durch die Anspannung der 
schrägen Bauchmuskulatur und des Transversus abdominis erzeugt. Die Kraft dieser Muskeln hat 
Komponenten in Längsrichtung der Wirbelsäule (Abb. 15.5). Diese Komponenten belasten die 
Lendenwirbelsäule. Zudem müssen im Gleichgewicht die Rückenstrecker zusätzlich angespannt 
werden, um bei Anspannung der schrägen Bauchmuskulatur eine Vorneigung des Rumpfes zu ver-
hindern. (Die zusätzliche Anspannung der Rückenstrecker bei willkürlicher Erzeugung des intraab-
dominalen Drucks kann der Leser durch Betasten der Rückenstrecker leicht verifizieren.) Im Effekt 
erfolgt durch die antagonistische Anspannung der Muskeln ventral und dorsal der Wirbelsäule eine 
Zunahme der Belastung der Wirbelsäule. Diese Zunahme könnte allenfalls teilweise durch das Ex-
tensions-Drehmoment des unter Druck stehenden Bauchraums kompensiert werden. Die Schluss-
folgerung, dass die Erzeugung des intraabdominalen Drucks  die Belastung der Wirbelsäule erhöht, 
ist in Übereinstimmung mit der Beobachtung von Nachemson und Mitarbeitern (1986), die bei 
willkürlicher Erzeugung des intraabdominalen Drucks eine Erhöhung des intradiskalen Drucks re-
gistrierten. Sie ist ferner in Übereinstimmung mit Beobachtungen an Patienten mit Wirbelsäulenbe-
schwerden: Bei Erzeugung intraabdominalen Drucks, beispielsweise beim Husten, nehmen die be-
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 Zur Frage, zu welchem Ziel ein intraabdominaler Druck erzeugt wird (wenn er schon nicht 
der Entlastung der Wirbelsäule dient), sind unterschiedliche Hypothesen vorgebracht worden. (a) 
Die Anspannung der Muskeln könnte dazu dienen, die Haltung des Oberkörpers gegen die Becken-
region zu stabilisieren. Marras und Mitarbeiter (1985) zeigten, dass bei schnellen Hebevorgängen 
Spitzenwerte des Drucks vor Spitzenwerten des Drehmoments erreicht werden. Mit dieser Vermu-
tung in Übereinstimmung ist auch die Beobachtung, dass gesunde Personen bei einer antizipierten 
Anspannung des Deltoideus zur Bewegung des Arms stets vorab den Transversus abdominis akti-
vieren (Hodges und Mitarbeiter 1996). Die Vermutung wird ferner durch die Beobachtung gestützt, 
dass bei sit-up Übungen unwillkürlich ein intraabdominaler Druck aufgebaut wird (McGill 1995). 
Bei dieser Übung weist das durch den intraabdominalen Druck bewirkte, in Extension gerichtete 
Drehmoment jedoch der beabsichtigten Flexions-Bewegung entgegen. So betrachtet könnte der 
intraabdominale Druck lediglich ein Nebenprodukt der antagonistischen Anspannung der Rumpf-
muskulatur sein. (b) Der Druck im Bauchraum erreicht normalerweise keine hohen Werte; Spit-
zenwerte von 100 mm Hg, entsprechend 13,3 kPa, werden nur beim Heben schwerer Gegenstände 
überschritten (Davis u. Mitarb. 1964, Stubbs 1985). Der Druck wirkt jedoch auf eine relativ große 
Fläche und erzeugt eine nach dorsal gerichtete, auf die Lendenwirbelsäule wirkende Kraft (F3 in 
Abb. 15.5). Diese Kraft kann dazu beitragen, bei hoher axialer Belastung die Ausbildung einer zu 
starken Lordose zu verhindern (Cholewicki und Mitarbeiter 1999). Ungeachtet der offenen Fragen 
werden Gürtel offeriert, deren Anwendung in körperlich hoch belastenden Arbeitsplätzen die Belas-
tung der Wirbelsäule vermindern soll. Untersuchungen zeigen jedoch, dass das Tragen solcher Gür-
tel weder die isometrische Muskelkraft der Rückenstrecker erhöht noch die Verletzungsrate der 
Lendenwirbelsäule mindert (McGill 1993, Reyna und Mitarbeiter 1995, Miyamoto und Mitarbeiter 
1999). Gürtel begrenzen allenfalls den Bewegungsumfang in Flexion (Lüssenhop und Mitarbeiter 
1996, McGorry und Mitarbeiter 1999). 
15.1.4 Empfehlungen für das Heben und Tragen von Lasten 
Richtlinien für das Heben und Tragen von Lasten in Beruf, Haushalt und Freizeit verfolgen mehrere 
Ziele (Waters und Mitarbeiter 1993). (a) Personen sollen vor Erschöpfung der Muskulatur und vor 
Überlastung des Herzkreislauf-Systems bewahrt werden. Dazu werden Grenzwerte für die Wieder-
holungsfrequenz von Hebevorgängen in Abhängigkeit von der zu hebenden Last und vom Bewe-
gungsablauf angegeben. Die Grenzwerte gründen auf Messungen der Herzfrequenz und des Ener-
gieumsatzes. (b) Unfälle sollen vermieden werden. Zu diesem Ziel müssen Risikofaktoren bei der 
Handhabung wie rutschige Fußböden, fehlende Handgriffe oder Versperrung der Sicht durch zu 
große Transportbehälter eliminiert werden. (c) Die Lendenwirbelsäule soll vor Überlastungsschä-
den geschützt werden. Zu diesem Ziel werden Grenzwerte für die Gewichte der zu handhabenden 
Lasten festgelegt. Die Grenzwerte basieren auf dem Vergleich von Ergebnissen biomechanischer 
Modellrechnungen mit der experimentell bestimmten Festigkeit lumbaler Wirbelkörper und Band-
scheiben. Sachlich geboten wäre es zwar, anstelle von Grenzwerten der Lastgewichte Grenzwerte 
von Drehmomenten anzugeben, da die Belastung der Wirbelsäule vom Drehmoment und nicht von 
der Größe der Last abhängt. Die Angabe lediglich der Lasten und der Körperhaltungen soll jedoch 
die Anwendung der Vorschriften erleichtern.  
 Das Drehmoment einer Last ist proportional zu ihrem Hebelarm. Für praktische Anwendun-
gen folgt, dass bei gegebener Last die Belastung der Lendenwirbelsäule minimal wird, wenn der 
Hebelarm der Last so klein wie möglich gewählt wird. Hieraus resultiert die Empfehlung, Lasten 
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möglichst nahe an der Wirbelsäule zu halten. Befindet sich die Last ventral, so ist der minimale 
Abstand durch den Bauch auf etwa 20 cm begrenzt (Abb. 15.6). Eine Rückneigung des Oberkör-
pers, durch die der gemeinsame Schwerpunkt von Oberkörper und Last zur Lendenwirbelsäule hin 
verschoben wird, kann die Belastung in dieser Körperhaltung vermindern. Ein kleiner Hebelarm der 
Last besteht, wenn die Last hinter dem Rücken nahe am Körper getragen oder wenn die Last über 
einen Schultergurt eingeleitet wird. Greift eine Gewichtskraft bei herunterhängendem Arm an den 
Händen an (Tragen eines Koffers oder einer Tragbahre, Anheben einer Schubkarre), ist in der 
Sagittalebene der Hebelarm der Last in Bezug auf die Wirbelsäule klein.  
 
 
Abb. 15.6  Da der Hebelarm der Rückenstrecker im Bereich der Lendenwirbelsäule (Schätzwert: 5 
cm) nur gering veränderlich ist, hängt bei gegebener Körperhaltung die zusätzliche Belastung der 
Lendenwirbelsäule vom Betrag der Last und ihrem Hebelarm L ab. Die Zusatzbelastung der Len-
denwirbelsäule beim Halten der Last wird minimal, wenn der Hebelarm der Last so klein wie mög-
lich gewählt wird. 
 
 
Abb. 15.7 Cranio-caudaler Verlauf der Kompressionsbelastung der Zusatzbelastung der Lenden-
wirbelsäule, verursacht durch das Halten einer Masse. Im aufrechten Stand ist die Belastung aller 
Segmente annähernd gleich. In vorgebeugter Haltung nehmen der Hebelarm L der Last und folg-
lich die Kompressionsbelastung von cranial nach caudal zu. Die Belastung durch eine in der Ebene 
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 Die Komponenten der Belastung der Wirbelsäule senkrecht und parallel zu den Endplatten 
der Wirbel zeigen bei unterschiedlichen Körperhaltungen einen unterschiedlichen Verlauf längs der 
Wirbelsäule (Abb.15.7). Sieht man von der Krümmung der Wirbelsäule (Kyphose und Lordose) ab, 
so ist in aufrechter Haltung der Hebelarm L der Last praktisch konstant. Die zusätzliche, in axiale 
Richtung weisende Belastung ist daher in allen Abschnitten der Lendenwirbelsäule praktisch gleich 
groß. In der Ebene der Bandscheiben liegende Scherkräfte sind in dieser Körperhaltung klein. Dies 
gilt auch für das etwa 45° zur Horizontalen geneigte Segment L5/S1, da der größte Anteil der Be-
lastung von der Muskelkraft herrührt und die Richtung der Rückenstrecker annähernd der Richtung 
der Wirbelsäule folgt. Demgegenüber nehmen bei vorgebeugter Haltung der Hebelarm der Last und 
folglich die in Längsrichtung der Wirbelsäule weisende, axiale Belastung von cranial nach caudal 
zu. An eine Zunahme der Belastung in cranio-caudaler Richtung ist die Lendenwirbelsäule zu ei-
nem gewissen Grade angepasst, da wegen der Zunahme ihrer Querschnittsfläche die Festigkeit der 
Wirbelkörper von T12 nach L5 zunimmt. In vorgebeugter Haltung bewirkt die Last eine nach unten 
gerichtete Scherkraft in der Ebene der Bandscheiben. Diese Scherkraft wird im Wesentlichen von 
den Facettengelenken und zu einem geringen Teil von den Bandscheiben aufgenommen.  
 
 
Abb. 15.8  Vergleich der Belastung der Lendenwirbelsäule beim Heben einer Masse in Vorbeugung 
(a) oder mit gebeugten Knien (b). Volle Kreise: Schwerpunkt der cranial des betrachteten Segments 
L5/S1 befindlichen Körpermasse. In der Haltung A ist der Hebelarm der Last kleiner als in der 
Haltung B. Demgegenüber ist der Hebelarm der Körpergewichtskraft in der Haltung A größer als 
in der Haltung B. Abhängig vom Betrag der Körpermasse und dem Betrag der Last kann die Kom-
pressionsbelastung in Haltung A oder in Haltung B den größeren Wert annehmen. Die Belastung 
der Kniegelenke ist in Haltung B maximal. 
 
 Die Regel, in einer gegebenen Körperhaltung werde die Belastung der Lendenwirbelsäule 
minimal, wenn der Hebelarm der Last so klein wie möglich gewählt wird, ist immer richtig. Dar-
über hinaus gehende Empfehlungen von bestimmten, beim Hantieren mit einer Last einzunehmen-
den Körperhaltungen können jedoch problematisch sein. Abbildung  15.8 vergleicht Hebevorgänge 
in Rumpf-Vorbeuge und Kniebeuge. Dabei wird angenommen, die Abmessungen des zu hebenden 
Gegenstandes seien so groß, dass er nicht zwischen den Knien angehoben werden kann. Bei vorge-
beugtem Rumpf (A) ist der Hebelarm der Last bezogen auf das Segment L5/S1 verglichen mit dem 
Hebelarm bei Kniebeuge (B) vergleichsweise klein. Der Hebelarm des Körpergewichts ist hingegen 
bei vorgebeugtem Rumpf (A) verglichen mit dem Hebelarm bei Kniebeuge (B) vergleichsweise 
groß. Im Grenzfall einer sehr schweren Last und einer leichten Person wäre folglich Haltung A 
günstiger; im Fall einer leichten Last und einer schweren Person Haltung B. Bei Kenntnis der Kör-
L L
A B
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permasse und der Gewichtskraft der Last kann berechnet werden, welche der beiden Haltungen die 
geringere axiale Belastung der Lendenwirbelsäule mit sich bringt; ohne eine solche Kenntnis kann 
die Empfehlung einer bestimmten Körperhaltung falsch sein (Park und Mitarbeiter 1974). Selbst 
wenn eine Berechnung im Einzelfall ergibt, die axiale Belastung der Lendenwirbelsäule sei in Hal-
tung B kleiner als in Haltung A, kann die Kniebeuge zum Heben einer Last nicht ohne Bedenken 
allen Personen empfohlen werden. Die Belastung des femoro-tibialen wie auch des femoro-
patellaren Gelenks nimmt mit zunehmendem Beugewinkel erheblich zu. Speziell bei älteren Perso-
nen mit durch Osteoporose geschwächtem Knochenbau kann die Ausführung einer tiefen Kniebeu-
ge potentiell zu einer Schädigung der Patella oder des Tibiaplateaus führen. Daneben ist zu beden-
ken, dass ein häufig ausgeführtes Anheben von Lasten in Kniebeuge sehr ermüdend ist, da beim 
Aufrichten jedes Mal der Schwerpunkt des gesamten Körpers angehoben werden muss.  
15.2    Festigkeit der Lendenwirbel 
15.2.1 Kompressionsfestigkeit 
Festigkeit ist definiert als diejenige Belastung, bei der eine Struktur zerstört wird. Knochen können 
im Prinzip durch Druck, Zug, Scherung, Torsion, oder Biegung belastet werden. Für Wirbelkörper 
ist der wesentliche Belastungsmodus die Kompression durch eine Kraft, die senkrecht auf die End-
platten einwirkt. Sie wird im aufrechten Stand sowie in Vorbeugung des Rumpfes durch die Band-
scheiben auf die Wirbel übertragen. Nur bei sehr niedrigen Bandscheiben oder bei Haltung in ma-
ximaler Rückneigung kann ein Teil der Kraft durch die dorsalen Anteile des Wirbelgelenks fortge-
leitet werden. Auf Wirbelkörper einwirkende Zugkräfte, übertragen durch Bänder oder die Band-
scheibe, erlangen Bedeutung lediglich in extremen Belastungssituationen oder bei Unfallereignis-
sen. Kräfte in der Ebene der Bandscheibe und Drehmomente um die Körperlängsachse werden vor-
nehmlich von den Facettengelenken aufgenommen. Solange Facettengelenke nicht brechen (was 
ausgenommen bei Unfallereignissen praktisch nicht beobachtet wird) darf man die letztgenannten 
Kräfte und Momente im Rahmen einer Festigkeitsdiskussion der Wirbelkörper unbeachtet lassen.  
 
 
Abb. 15.9  Beispiel einer Kraft-Stauchungskurve bei der in-vitro Bestimmung der Festigkeit von 
Wirbelkörpern. Das Abweichen von einer Geraden kennzeichnet die Kompressionsfraktur. Nach 
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 Abbildung 15.9 zeigt das in vitro gemessene Kraft-Verformungs Diagramm eines lumbalen 
Lendenwirbelkörpers. Nach einem Anfangsbereich bei geringer Belastung steigt die Verformung 
linear mit der Belastung. Bei einem bestimmten Belastungswert zeigt sich eine Abweichung von 
der Geraden: Die Stauchung nimmt jetzt stark zu, während die Belastung praktisch nicht weiter 
ansteigt. Dieser Belastungswert wird als Kompressionsfestigkeit bezeichnet. Wird die Belastung 
anschließend auf Null reduziert, verbleibt eine plastische Verformung des Wirbelkörpers. Bei Über-
lastung bricht nahezu immer der trabekuläre Knochen unterhalb der Endplatten. Folge der Fraktur 
des trabekulären Knochens sind Risse sowie stufen- oder schüsselförmige Eindellungen der End-
platten, teilweise verbunden mit Eindringen von Bandscheibenmaterial in den trabekulären Kno-
chen. Keilförmige Deformation oder Höhenabnahme des gesamten Wirbelkörpers werden weniger 
häufig beobachtet. Nach einer Fraktur verbleibt eine Rest-Festigkeit des Wirbelkörpers; im Beispiel 
der Abbildung 15.9 beträgt sie etwa 7 kN. In vivo verbleibt somit nach dem Kompressionsbruch 
eines Wirbels (Stauchungs- oder Sinterungsfraktur) eine reduzierte Belastbarkeit der Wirbelsäule. 
 Zusätzlich zur Festigkeit bei einmaliger Belastung wurde die Ermüdungsbruchfestigkeit lum-
baler Wirbelkörper untersucht (Brinckmann u. Mitarb. 1988). Die Ergebnisse zeigen, dass die 
Wahrscheinlichkeit eines Ermüdungsbruchs stark zunimmt, wenn die Wechsellast 50% des Festig-
keitswertes bei einmaliger Belastung übersteigt. In vitro gewonnene Ergebnisse sind jedoch nur als 
Anhaltswerte zu betrachten, da in vivo die Entstehung von Mikroschäden, die zum Ermüdungs-
bruch führen, in Konkurrenz mit physiologischen Reparaturvorgängen steht. Die in-vitro Experi-
mente zeigen, dass Ermüdungsbrüche die Integrität der Wirbelkörper selten vollständig zerstören; 
die beobachteten Schäden sind den bei einmaliger Überlastung auftretenden Schäden sehr ähnlich. 
Die morphologischen Veränderungen der Wirbelkörper von Personen mit fortgeschrittener Osteo-
porose lassen vermuten, dass diese Veränderungen auf Abfolgen von Ermüdungsbrüchen zurückzu-
führen sind. 
 
Abb. 15.10 Festigkeit von Lendenwirbelkörpern in Abhängigkeit vom Produkt aus Knochendichte 
und Endplattenfläche; Messung von Dichte und Fläche mit Hilfe der Computertomografie (CT). 
Zusätzlich eingezeichnet ist die Regressionsgerade „Festigkeit gegen das Produkt aus Dichte und 
Fläche“. Nach Brinckmann u. Mitarb. 1989. 
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 Aus in-vitro Festigkeitsbestimmungen lumbaler Wirbelkörper lässt sich ermitteln, welche 
Faktoren die Festigkeit bestimmen. Als Beispiel zeigt Abbildung 15.10 die in vitro gemessene 
Kompressionsfestigkeit lumbaler Wirbelkörper in Abhängigkeit vom Produkt  
 
Knochendichte der Spongiosa [mg/ml K2HPO4]  Endplattenfläche [cm2] 
 
(Brinckmann u. Mitarb. 1989). Die Knochendichte im Zentrum des Wirbelkörpers und die Endplat-
tenfläche wurden mit Hilfe der Computertomografie bestimmt. Um Vergleiche zwischen unter-
schiedlichen Geräten zu ermöglichen, ist die Knochendichte nicht in mg/cm3 sondern in der Dichte 
eines Kaliumsalzes, das als Eichsubstanz verwendet wird, angegeben. Die Daten des Experiments 
sagen aus, dass die Festigkeit eines Wirbels um so höher ist, je größer die Querschnittsfläche des 
Wirbels und je höher seine Knochendichte ist. Die Streuung der Messpunkte um die in Abbildung 
15.10 eingetragene Regressionsgerade deutet an, dass es neben Dichte und Fläche weitere Faktoren 
gibt, die die Festigkeit, wenn auch in geringerem Maße, beeinflussen. Potentielle Einflussgrößen 
sind Unterschiede in Materialeigenschaften und Architektur des trabekulären Knochens. Werden 
Fläche und Knochendichte in vivo gemessen, lässt sich aus den Daten der Abbildung 15.10 die Fes-
tigkeit eines Wirbelkörpers mit einer Unsicherheit von ± 1 kN vorhersagen. Die Untersuchung von 
Brinckmann und Mitarbeitern (1989) zeigte, dass in einer gegebenen Wirbelsäule die Dichten des 
trabekulären Knochens der lumbalen Wirbel T12 bis L5 nahezu die gleichen Werte haben. Die Fes-
tigkeit der Wirbel nimmt von T12 bis L5 um etwa 300 N pro Segment zu; diese Zunahme ist auf die 
Zunahme der Endplattenflächen der Wirbelkörper zurückzuführen.  
 Andere Untersucher (z.B. Eriksson u. Mitarb. 1989) korrelierten die in vitro gemessene Fes-
tigkeit lumbaler Wirbel mit der mit Hilfe von Durchstrahlungsverfahren (DPA, DEXA) gemessenen 
Knochenmineraldichte der Wirbel. Für einen Vergleich der Verfahren und der Ergebnisse siehe 
Ebbesen und Mitarbeiter (1999). Es zeigt sich, dass die Festigkeit eines Wirbels aus der Knochen-
mineraldichte (g/cm) praktisch mit der gleichen Genauigkeit wie aus dem Produkt von Knochen-
dichte (g/cm3) und Endplattenfläche (cm2) vorhergesagt werden kann. Der Grund hierfür ist, dass 
die Abmessungen eines Wirbels bereits in den Messwert der Mineraldichte eingehen; das Produkt 
aus Dichte und Fläche (g/cm3  cm2 = g/cm) hat die gleiche Dimension wie die Knochenmineral-
dichte (g/cm). Der Unterschied beider Verfahren besteht darin, dass für die Knochendichte nur 
Spongiosa vermessen wird, während in die Knochenmineraldichte auch die Kortikalis des Wirbels 
eingeht. Dass beide Wege zu einem annähernd gleichen Ergebnis führen, liegt daran, dass die Dich-
ten von spongiösem und kortikalem Knochen miteinander korreliert sind. Präzisere Vorhersagen 
über die Festigkeit lassen sich möglicherweise erreichen, wenn die gemessenen Knochendichten in 
eine Modellrechnung eingehen, die die individuelle Architektur eines Wirbels berücksichtigt 
(Crawford u. Mitarb. 2003). 
15.2.2 Knochendichte und Knochenmineralgehalt in Abhängigkeit von Ge-
schlecht und Alter 
Die Dichte des trabekulären Knochens in der Lendenwirbelsäule hat ihr Maximum zwischen dem 
20. und 30. Lebensjahr und fällt anschließend kontinuierlich ab (Abb. 15.11). In Bezug auf die Hö-
he der Knochendichte und ihre Altersabhängigkeit besteht kein signifikanter Unterschied zwischen 
Männern und Frauen.  
 





Abb. 15.11 Altersabhängigkeit der Dichte der Spongiosa von Lendenwirbelkörpern, gemessen mit 
QCT in einer deutschen Kohorte. Nach Felsenberg u. Mitarb. 1988.   
 
 Messungen des Aschegehalts des Wirbelkörpers L3 (Abb. 15.12) sind mit diesen Ergebnissen 
in Übereinstimmung. 
 
Abb. 15.12 Aschegehalt der Spongiosa von Wirbelkörpern (L3) in Abhängigkeit von Alter und Ge-
schlecht. Nach Mosekilde 1989 
 
 US-amerikanische Standardwerte der Knochenmineraldichte der Lendenwirbelsäule zeigen 
eine ähnliche Altersabhängigkeit (Abb. 15.13). In allen Altersgruppen ist die Mineraldichte von 
Männern jedoch geringfügig höher als diejenige von Frauen. Dieser Unterschied zwischen den Ge-
schlechtern ist wahrscheinlich dadurch bedingt, dass bei der Bestimmung der Mineraldichte der 
kortikale Knochen des Wirbelkörpers und des Wirbelgelenks in das Messergebnis eingeht. Wegen 
der im Mittel höheren körperlichen Belastung von Männern kann ihr kortikaler Knochen stärker 
ausgebildet sein. Zusätzlich gibt es in Bezug auf die Knochenmineraldichte andsmannschaftliche 
Unterschiede: Abbildung 15.14 zeigt die lumbale Knochenmineraldichte eines deutschen Kollek-
tivs. Unterschiede zwischen Männern und Frauen bestehen hier, abgesehen von den höchsten Al-
































Abb. 15.13  Knochenmineraldichte in der Lendenwirbelsäule in Abhängigkeit von Alter und Ge-
schlecht gemessen mit Hilfe der Double Energy Xray Absorptiometry (DXA) in einer US-
amerikanischen Kohorte. Nach Kelly 1990 
 
 
Abb. 15.14  Knochenmineraldichte in der Lendenwirbelsäule in Abhängigkeit von Alter und Ge-
schlecht gemessen mit DXA in einer deutschen Kohorte. Nach Lehmann u. Mitarb. 1995 
 
 Die Messung der Knochendichte der Lendenwirbelsäule ist mit Strahlenbelastung verbunden 
und apparativ aufwändig. In der Vergangenheit wurde daher vorgeschlagen, die Knochendichte 
ersatzweise im peripheren Skelett, vorzugsweise im Radius, zu bestimmen. Wegen der Korrelation 
der Dichten an beiden Orten sollte aus der am Radius gemessenen Dichte auf die Dichte in den 
Wirbelkörpern geschlossen werden. Abbildung 15.15 zeigt, dass eine solche Korrelation tatsächlich 
besteht. Die Streuung der Daten um die Regressionsgerade macht es allerdings unmöglich, im indi-
viduellen Fall von der Dichte der Spongiosa im Radius auf die Dichte der Spongiosa der Wirbel-
körper zu schließen. Zwischen der Knochenmineraldichte im Radius und in der Wirbelsäule besteht 
ebenfalls eine Korrelation (Mazess u. Mitarb. 1988). Wegen der großen Streuung erlaubt jedoch 
auch hier eine Messung im Radius im individuellen Fall keinen Rückschluss auf die Mineraldichte 
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Abb. 15.15 Korrelation der Spongiosadichte im distalen Radius und in der Lendenwirbelsäule. Zu-
sätzlich eingezeichnet sind die Regressionsgerade und 2 Parallelen (gestrichelt) im Abstand des 
doppelten Standard-Fehlers. Nach Grampp u. Mitarb. 1996 
 
Abb. 15.16 In vitro gemessene Kompressionsfestigkeit lumbaler Wirbelkörper (T12 bis L5) in Ab-
hängigkeit von Alter und Geschlecht. Eingetragen ist die Regressionsgerade, die den im Mittel be-
stehenden Zusammenhang zwischen der Festigkeit und dem Alter beschreibt. Im Mittel nimmt die 
Festigkeit mit dem Alter ab; die Messwerte einzelner Personen können vom statistischen Mittel je-
doch erheblich abweichen. Nach Biggemann u. Mitarb. (1995). 
 
 Wegen der altersgemäßen Abnahme von Knochendichte oder Knochenmineralgehalt wird 
erwartet, dass die Kompressionsfestigkeit von Lendenwirbelkörpern nach der Ausreifung des Ske-
letts ihr Maximum hat und anschließend kontinuierlich abfällt. Männer und Frauen sollten von die-
sem Festigkeitsverlust gleichermaßen betroffen sein. Zusammengestellt aus unterschiedlichen in-
vitro Studien zeigt Abbildung 15.16 den Zusammenhang zwischen Wirbelkörperfestigkeit und Al-
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Daten um die Regressionsgerade ist durch die Streuung der Knochendichten und der Abmessungen 
der Wirbel bedingt. Im Bereich oberhalb der Regressionsgeraden überwiegen in allen Altersgrup-
pen jedoch Wirbel männlicher Personen, während im untersten Festigkeitsbereich Wirbel weibli-
cher Personen überwiegen. Dieser Unterschied ist mit Sicherheit nicht durch Materialunterschiede 
des Knochens bedingt, sondern durch die Abmessungen der Wirbel. Frauen haben im Mittel kleine-
re Skelettabmessungen und folglich kleinere Endplattenflächen der Wirbel; deren Kompressionsfes-
tigkeit ist folglich entsprechend geringer.  
 
 
Abb. 15.17 Inzidenz von Frakturen in der Lendenwirbelsäule in Abhängigkeit von Alter und Ge-
schlecht. Nach Cummings u. Mitarb. 2002. 
 
 Insuffizienzfrakturen bei Osteoporose werden bei beiden Geschlechtern erwartet; bei Män-
nern wegen der im Mittel größeren Wirbelkörper gegenüber Frauen jedoch zeitlich verzögert. Tat-
sächlich erkennt man aus Abbildung 15.17, dass die Inzidenz von Frakturen bei Männern in der 
Altersgruppe 70-74 Jahre praktisch so hoch ist wie die Inzidenz bei Frauen der Altersgruppe 60-64 
Jahre; bei Männern in der Altersgruppe 75-79 Jahre ist die Inzidenz praktisch so hoch wie bei Frau-
en der Altersgruppe 65-69 Jahre. Die Studie von Biggemann und Mitarbeitern (1991) gibt einen 
Hinweis darauf, welche Festigkeit der Wirbel für übliche in-vivo Belastungen ausreichend ist. In 
einem Kollektiv von 75 Personen bestimmten die Autoren die Festigkeit des Wirbels L3 mit Hilfe 
der Messung der Knochendichte und der Endplattenfläche (Abb. 15.18). Es zeigte sich, dass  in 
praktisch allen Lendenwirbelsäulen, bei denen die Festigkeit von L3 unter 3 kN lag, Frakturen (In-
suffizienzfrakturen) im Röntgenbild erkennbar waren.  
15.2.3 Bruch des Wirbelbogens 
Ein Bruch des Wirbelbogens im Pars interarticularis, d.h. im Bereich zwischen dem Processus arti-
cularis superior und dem Processus articularis inferior, ist nicht angeboren, sondern wird  vornehm-
lich in jugendlichem Alter erworben. Der Bruch (Spondylolyse) kann dazu führen, dass der Wirbel-
körper anschließend nach ventral gleitet (Spondylolisthese). Suezawa und Jacob (1981) untersuch-
ten die Belastungsbedingungen, die zum Bruch des Wirbelbogens im Pars interarticularis führen 
können. Es konnte gezeigt werden, dass eine parallel zu den Endplatten der Wirbelkörper wirkende 












[pro 1000 Personen und Jahr]
Alter [Jahre]




Abb. 15.18 Häufigkeit von in vivo beobachteten Frakturen in der Lendenwirbelsäule in Abhängig-
keit von der aus Dichte und Fläche vorhergesagten Festigkeit von L3. Ist die Festigkeit von L3 klei-
ner als 3 kN, sind praktisch in allen Wirbelsäulen Frakturen nachweisbar. Nach Biggemann u. Mit-
arb. 1991  
 
im Pars interarticularis. Suezawa und Jacob wiesen nach, dass maximale Extension in Kombination 
mit hoher axialer Belastung der Lendenwirbelsäule zum Bruch im Pars interarticularis führt. Bei 
maximaler Extension (Abb. 15.19) kann es zu knöchernem Kontakt zwischen dem Processus articu-
laris inferior und dem Pars interarticularis des darunter liegenden Wirbels kommen. Dann verlagert 
sich der Drehpunkt des Segments vom Zentrum der Bandscheibe an den Punkt des knöchernen 
Kontaktes. Im vorderen Längsband und ventralen Teil der Bandscheibe entsteht Zugspannung; im 
Punkt des Kontaktes wird als Reaktion eine hohe Druckkraft übertragen. Der Wirbelbogen bricht 
unter Biegebelastung. Epidemiologische Untersuchungen zeigen, dass das Vorkommen des Bruchs 
im Pars interarticularis bei Personen, die bestimmte sportliche Disziplinen wie Gymnastik, Hoch-
sprung oder Stabhochsprung ausüben, erheblich höher ist als in der Normalbevölkerung. Ob es sich 
bei dem Bruch um die Folge einer einmaligen Überlastung oder ob es sich um einen Ermüdungs-
bruch infolge wiederholter Belastung handelt, kann im nachhinein nicht entschieden werden.  
 
Abb. 15.19 Mechanische Ursache der Fraktur des Wirbelbogens im Pars interarticularis. Bei Hy-
perextension und gleichzeitiger hoher axialer Belastung kommt es zu knöchernem Kontakt des Pro-
cessus articularis inferior mit der Lamina des darunter liegenden Wirbels (gestrichelte Kreise). Der 
Wirbelbogen ist jetzt einer 3-Punkt Belastung ausgesetzt; das maximale Biegemoment tritt im Be-
reich des Pars interarticularis auf. Nach Suezawa u. Mitarb. 1981 
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15.3    Segmentale Bewegung 
15.3.1 Beschreibung als reine Rotation 
Die Relativbewegung benachbarter Wirbel bei Flexion und Extension in der Sagittalebene kann im 
Prinzip als reine Drehung beschrieben werden. Aus geometrischen Gründen vermutet man die Lage 
des Drehpunkts in der Nähe des Zentrums der Bandscheibe. Wäre dies nicht so, müsste sich bei 
einer Winkelbewegung die Höhe des Bandscheibenraums stark ändern; das ist anatomisch nicht 
möglich. Penning und Mitarbeiter (1984) rekonstruierten die Lage des Drehpunkts der Segmente 
L2/L3 bis L5/S1 aus der Überlagerung seitlicher Röntgenaufnahmen der Lendenwirbelsäule in Ex-
tension und Flexion (Abb. 15.20). Die Lagen der Drehpunkte der verschiedenen Segmente bilden 
Streubereiche, die gegenüber dem Zentrum der Bandscheiben nach caudal und dorsal verschoben 
sind. Die Verschiebung nach caudal bedeutet, dass eine Rotationsbewegung der Wirbel immer mit 
einer Verschiebung (Translation) nach ventral oder dorsal verbunden ist. Neigt man beispielsweise 
den Wirbel L3 gegenüber dem Wirbel L4 nach vorn (Flexion), so bewegt sich, bedingt durch die 
Lage des Drehpunkts L3/L4,  der Wirbel L3 als Ganzes nach vorn. 
 
 
Abb. 15.20 Drehpunkte der Segmente der Lendenwirbelsäule, bestimmt aus Röntgenaufnahmen in 
Extension und Flexion. Nach Penning u. Mitarb. 1984 
 
 Die Streubereiche der Drehpunktlagen in Abbildung 15.20 sind durch biologische Streuung 
sowie durch Messfehler bedingt. Der Umfang der Winkelbewegung lumbaler Segmente liegt nor-
malerweise im Bereich von etwa 10°; bei Personen  mit Rückenbeschwerden kann die Bewegung 
auf Werte zwischen 2° und 5° reduziert sein. Fehler bei der Bestimmung der Lage eines Drehpunkts 
werden jedoch umso größer, je kleiner die Winkelbewegung ist (vergleiche Kapitel 6). Die Be-
stimmung von Drehpunktlagen wird auch dadurch erschwert, dass auf Röntgenaufnahmen sichtba-
re, markante Punkte der Wirbel (Fixpunkte) nur ungenau definiert werden können. In der Vergan-
genheit vorgenommene Versuche, aus normalen Röntgenaufnahmen die Lage von Drehpunkten 
lumbaler Segmente im individuellen Fall zu bestimmen, und daraus Informationen über pathologi-
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15.3.2 Beschreibung als Kombination von Rotation und Translation 
Die mit einer Drehpunktbestimmung verbundenen, konzeptionellen Schwierigkeiten werden ver-
mieden, wenn die Relativbewegung benachbarter Wirbel als Kombination aus Rotation und Trans-
lation beschrieben wird. Die Beschreibung einer ebenen Bewegung als Kombination von Drehung 
und Verschiebung ist prinzipiell immer möglich; der Drehwinkel ist der gleiche wie bei einer Be-
schreibung der Bewegung als reine Drehung (vergleiche Kapitel 6). Abbildung 15.21 illustriert den 
Vorschlag von Frobin und Mitarbeitern (1996). Durch die Mittelpunkte jeweils zwischen den vent-
ralen und dorsalen Eckpunkten der Kontur eines Wirbels wird eine Gerade („Mittenebene“) defi-
niert. Die Änderung des Winkels zwischen den Mittenebenen benachbarter Wirbel, bestimmt aus 
Röntgenaufnahmen in Flexion und Extension, ist gleich der Rotationsbewegung. Von den Zentren 
der Wirbel (geometrisches Zentrum der Ecken 1 bis 4) werden Senkrechte auf die Winkelhalbieren-
de der Mittenebenen gefällt. Der Abstand zwischen den Schnittpunkten der Senkrechten mit der 
Winkelhalbierenden ist gleich der Verschiebung der Wirbel gegeneinander; die Änderung der Ver-
schiebung ist gleich der Translationsbewegung. Beide Parameter, Rotation und Translation, lassen 
sich mit hoher Genauigkeit aus seitlichen Röntgenaufnahmen der Lendenwirbelsäule messen. Die 
Arbeit von Frobin und Mitarbeitern zeigte, dass die Translationsbewegung der Rotationsbewegung 
proportional ist. Im individuellen Fall können Messwerte der Rotation und Translation mit Norm-
werten gesunder Personen verglichen werden um zu prüfen, ob die gemessene segmentale Bewe-
gung von der Norm gesunder Personen abweicht.  
 
 
Abb. 15.21 Definition von Rotationsbewegung und postero-anteriorer Translationsbewegung von 
Segmenten der Lendenwirbelsäule. Nach Frobin u. Mitarb. 1996 
 
 Sehr hohe Genauigkeiten bei der in-vivo Messung von Relativbewegungen von Wirbeln sind 
erreichbar, wenn metallische Marker in die Wirbel implantiert und Stereoröntgenaufnahmen ange-
fertigt und ausgemessen werden (Axelssson u. Mitarb. 2006). Die Radiostereometrie misst Transla-
tionsbewegungen mit einer Genauigkeit (99% Konfidenzintervall) von rund 0,5 mm und Rotations-
bewegungen mit einer Genauigkeit von rund 1°. Das invasive Vorgehen beschränkt das Verfahren 
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15.4    Mechanische Funktion lumbaler Bandscheiben 
Die in Längsrichtung der Wirbelsäule weisende Komponente der Belastung wird nahezu allein 
durch die Bandscheiben von Wirbelkörper zu Wirbelkörper übertragen, da die Flächen der Facet-
tengelenke annähernd in Längsrichtung der Lendenwirbelsäule ausgerichtet sind. Nur bei maxima-
ler Extension oder bei Vorliegen einer sehr niedrigen Bandscheibenhöhe kann ein knöcherner Kon-
takt zwischen dem caudalen Gelenkfortsatz und der Lamina des darunter liegenden Wirbels herge-
stellt werden (El-Bohy und Mitarbeiter 1989). Scherkräfte in der Ebene der Bandscheibe werden 
nahezu ausschließlich von den Facettengelenken aufgenommen; die Bandscheiben und die Band-
verbindungen des Wirbelgelenks übernehmen wegen ihrer im Vergleich zu Knochen geringeren 
Steifigkeit nur einen kleinen Anteil. Bei Vorliegen eines Bruchs im Wirbelbogen kommt es folglich 
zu einer, oftmals mit der Zeit zunehmenden Verschiebung der Wirbelkörper nach ventral.  
 
Abb. 15.22  Mechanische Funktion der Bandscheibe: Gleichmäßige Verteilung des Drucks über den 
Endplatten,  Ermöglichung der Bewegung des Wirbelgelenks und Begrenzung der radialen Auswöl-
bung durch den intradiskalen Druck. 
 
 Abbildung 15.22 illustriert die mechanische Funktion der lumbalen Bandscheiben. a) Wegen 
der Inkongruenz der Endplatten benachbarter Wirbel muss die Bandscheibe eine gleichmäßige Ver-
teilung des Drucks bewirken. b) Die Beweglichkeit der Segmente erfordert, dass sich das praktisch 
inkompressible Gewebe innerhalb des Bandscheibenraums verschieben kann. c)  Unter Belastung 
verformen sich Bandscheibe und Wirbelkörper. Die Wirbelkörper-Endplatten wölben sich nach 
innen ein; die Bandscheibe wölbt sich zusätzlich radial nach außen; die Höhe des Bewegungsseg-
ments nimmt ab.  
 
 
Abb. 15.23 Dorsale und ventrale radiale Auswölbung der Bandscheiben bei Beugung und Stre-










Begrenzung der radialen Auswölbung:
Druck auf Endplatten und anulus fibrosus
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Verglichen mit dem unbelasteten Zustand liegt die Eindellung der Endplatten an der Frakturgrenze 
des Wirbels in der Größenordnung von 0,5 mm und die Auswölbung der Bandscheibe in der Grö-
ßenordnung von 1 mm (Brinckmann und Mitarbeiter 1983, 1985). Bei größerer Eindellung der 
Endplatten bricht der trabekuläre Knochen im Inneren des Wirbels und Bandscheibengewebe kann 
in den Wirbelkörper eindringen. In einem solchen Fall resultiert eine irreversible Herabsetzung der 
Bandscheibenhöhe. Bei Flexion und Extension verformt sich der Bandscheibenraum keilförmig 
(Abb. 15.23). Die radiale Auswölbung der Bandscheibe wird dabei jeweils auf der Seite der größten 
Öffnung des Keils minimal, d.h. bei Flexion dorsal und bei Extension ventral. Die Begrenzung der 
Auswölbung wird durch die in Längsrichtung der Wirbelsäule gerichtete Zugspannung der Fasern 
des Anulus fibrosus bewirkt. 
15.4.1 Druckverteilung an der Grenzfläche Bandscheibe-Wirbelkörper 
Unter Belastung ist der Druck auf den Endplatten der Wirbelkörper an jeder Stelle nahezu gleich 
groß (Abb. 15.24). Ausgenommen ist ein 1 bis 2 mm breiter Bezirk der Peripherie der Endplatte, an 
dem die unter Zugspannung stehenden Fasern der äußersten Schicht des Anulus fibrosus ansetzen 
(Horst u. Mitarb. 1981). Die gleichmäßige Verteilung des Drucks bleibt erhalten, wenn die Endplat-
ten der angrenzenden Wirbel nicht mehr parallel zueinander stehen, sondern  gegeneinander geneigt 
sind. Erst bei hochgradig degenerierten lumbalen Bandscheiben beobachten Horst und Mitarbeiter 
im Endbereich des Bewegungsumfangs eine Druckerhöhung an der Stelle der stärksten Annäherung 
der Endplatten. Neuere Untersuchungen mit Hilfe einer durch die Mittenebene der Bandscheibe 
geführten Miniatur-Druckmesssonde (Adams u. Mitarb. 2009) zeigten weitere Details der Druck-
verteilung (Abb. 15.25). Während der Druck in Bandscheiben mit Degenerationsgrad I (nicht dege-
neriert) nahezu gleichverteilt war, wurde bei Bandscheiben mit Degenerationsgraden III und  IV 
(stark bis maximal degeneriert) regelmäßig eine Zone höheren Drucks im Bereich des hinteren Fa-




Abb. 15.24  Druckverteilung an der Grenzfläche Bandscheibe-Wirbelkörper. Bei nicht oder nur 
mittelgradig degenerierten Bandscheiben besteht gleicher Druck über der gesamten Endplatte, 
ausgenommen ein 1-2 mm breiter Streifen entlang der Peripherie, auf dem Zugspannung besteht. 
Die Gleichverteilung ändert sich nicht bei Beugung oder Seitneigung. Bei stark degenerierten 
Bandscheiben ist bei Beugung oder Seitneigung der Druck an der Stelle größter Annäherung der 
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 Das Zustandekommen der unterschiedlichen Druckverteilungen kann qualitativ erklärt wer-
den, wenn die mechanischen Eigenschaften der Bandscheibe als in der Mitte zwischen einem Fest-
körper und einer idealen Flüssigkeit liegend angesehen werden. Eine Flüssigkeit ist gegenüber ei-
nem festen Körper dadurch ausgezeichnet, dass sie einer Verformung keinen Widerstand entgegen-
setzt. Nicht oder nur gering degeneriertes Bandscheibengewebe ist leicht verformbar und bis zu 
einer gewissen Grenze innerhalb des Bandscheibenraumes verschieblich. Aus diesem Grund bildet 
sich unabhängig von der Form des Bandscheibenraumes eine nahezu gleichförmige Druckvertei-
lung über den Endplatten aus. Stark degeneriertes Gewebe oder Gewebe, das infolge lange andau-
ernder Belastung Flüssigkeit verloren hat, nähert sich den Eigenschaften eines Festkörpers an. Das 
Gewebe kann sich weniger leicht verformen und, bedingt durch die Verankerung der Kollagenfa-
sern im Deckplattenknorpel, nur wenig innerhalb des Bandscheibenraumes verschieben. An Stellen, 
wo das Gewebe bei Belastung nicht ausweichen kann, bilden sich Maxima des Drucks. Ein ähnli-
ches Resultat wird erhalten, wenn eine Bandscheibe sehr niedrig ist. Wenn nicht genügend Gewebe 




Abb. 15.25  Verteilung der Vertikalkomponente der Druckspannung über dem Durchmesser der 
Bandscheibe. Bei Bandscheiben des Degenerationsgrades I (nicht degeneriert) ist der Druck weit-
gehend gleichförmig verteilt; bei Bandscheiben des Degenerationsgrades III und IV (stark bis ma-
ximal degeneriert) zeigen sich Druckspitzen im peripheren Bereich des Anulus fibrosus. Nach 
Adams u. Mitarb. 2009  
 
15.4.2  Zusammenhang zwischen intradiskalem Druck und radialer Auswölbung 
Nachemson (1985) zeigte, dass der Zusammenhang zwischen Belastung und Druck im Zentrum 
lumbaler Bandscheiben näherungsweise beschrieben wird durch  
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F bezeichnet die senkrecht zur Mittenebene der Bandscheibe wirkende Kompressionskraft und A 
die Querschnittsfläche der Bandscheibe. Der Proportionalitätsfaktor 1,5 weist darauf hin, dass die 
Bandscheibe nicht einfach als elastisch verformbare Zwischenlage zwischen den Wirbelkörper-
Endplatten betrachtet werden kann. In einem solchen Fall wäre ein Proportionalitätsfaktor von 1,0 
zwischen Druck und dem Quotienten aus Kraft und Fläche zu erwarten. Das Zustandekommen und 
die Funktion des intradiskalen Drucks sollen an Abbildung 15.26 qualitativ erläutert werden; für  
 
Abb. 15.26  Modell zur Illustration des Zusammenhangs zwischen intradiskalem Druck und radia-
ler Auswölbung: Inkompressibles Material, eingeschlossen zwischen starren Endplatten und zug-
fester Membran. A unbelasteter Fall: H, L und p bezeichnen die Höhe der Bandscheibe, die Länge 
der einschließenden Membran und den intradiskalen Druck. B belasteter Fall: Die Bandscheibe 
wölbt sich nach außen und die Höhe nimmt auf H1 ab. Die Länge der Membran vergrößert sich von 
L auf L1. In der Membran vergrößert sich die Zugspannung; im Gleichgewicht bewirkt dies eine 
Zunahme des intradiskalen Drucks auf den Wert p1. Dieser Druck erzeugt eine in radialer Richtung 
auf den Anulus gerichtete Kraft und senkrecht auf die benachbarten Endplatten gerichtete Kräfte. 
Nach Brinckmann u. Mitarb. 1991 
 
eine formelmäßige Darstellung siehe Brinckmann und Mitarbeiter (1991). In der Grundsubstanz der 
Bandscheiben sind organische Verbindungen enthalten, die auf elektrochemischem Wege Wasser 
binden können. Die Bindungsfähigkeit ist bei geringem Druck am größten; sie nimmt mit zuneh-
mendem Druck ab. Im Zustand geringer Belastung, beispielsweise während der Nachtruhe, diffun-
diert Wasser in die Bandscheibe. Die Bandscheibe nimmt an Höhe zu. Durch die Höhenzunahme 
werden die Fasern des Anulus fibrosus in Längsrichtung der Wirbelsäule gespannt; die seitliche 
Auswölbung der Bandscheibe ist gering (Abb. 15.26 A). Wird die Bandscheibe belastet, so bildet 
sich in ihrem Inneren Druck aus. Der Druck wirkt gleichmäßig in alle Richtungen, auf die gegen-
überliegenden Endplatten der Wirbelkörper sowie in radialer Richtung auf den Anulus fibrosus 
(Abb. 15.26 B). Der Anulus fibrosus wölbt sich nach außen, und wegen der Verlagerung eines Teils 
des Bandscheibengewebes in das ringförmige Volumen der Vorwölbung nimmt die Bandscheiben-
höhe ab. Die äußeren Faserlagen des Anulus fibrosus werden dabei gedehnt; in ihnen entsteht Zug-
spannung. Diese Zugspannung greift an den gegenüberliegenden Endplatten an; als Reaktion muss 
der Druck in der Bandscheibe ansteigen, um zusätzlich zur Belastung F dem am Umfang des Wir-
belkörpers angreifenden Zug der Fasern des Anulus fibrosus das Gleichgewicht zu halten. Hier-
durch erhöht sich der intradiskale Druck über den Betrag des mittleren Drucks F/A hinaus. 
 Der intradiskale Druck wirkt gleichmäßig nach allen Seiten, auf die Endplatten der benach-
barten Wirbel wie auch in radialer Richtung auf den Anulus fibrosus. Der Druck ist die Ursache der 
radialen Auswölbung der Bandscheibe. Da die umlaufende Fläche des Anulus fibrosus (Bandschei-
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(DruckFläche) auf die Endplatten die radiale Auswölbung und die Höhe der Bandscheibe bleibt 
nahezu konstant. Eine Analogie: Das mechanische System eines Reifens ist dem mechanischen Sys-
tem einer Bandscheibe sehr ähnlich. Im Reifen herrscht Druck; in der Reifenwand besteht Zug-
spannung. Wenn durch Einlassen von Luft der Druck erhöht wird, nimmt die Höhe des Reifens zu 
und die radiale Auswölbung des Reifens nimmt ab. Wenn Luft aus dem Reifen abgelassen wird, 
nimmt seine Höhe ab und die radiale Auswölbung nimmt zu. Das Reifenmodell sagt voraus, dass 
Verlust von Bandscheibenmaterial durch Bandscheibenvorfall, Endplatteneinbruch oder operativen 
Eingriff eine Abnahme der Bandscheibenhöhe, eine Abnahme des intradiskalen Drucks und eine 
Zunahme der radialen Auswölbung zur Folge hat. Diese Voraussage ist mit in vivo und in vitro Be-
obachtungen an Bewegungssegmenten der Lendenwirbelsäule in Übereinstimmung. Leivseth und 
Mitarbeiter (1999) beobachteten in vivo, dass ein Verlust von Bandscheibengewebe durch Chemo-
nucleolyse mit einer Abnahme der Bandscheibenhöhe verbunden ist. Abbildung 15.27 zeigt das in-
vitro Verhalten von Bandscheibenhöhe, intradiskalem Druck und radialer Auswölbung als Funktion 
der Entnahme von Gewebe aus dem Zentrum der Bandscheibe (Brinckmann u. Mitarb. 1991).  
 
 
Abb. 15.27  Beispiel der in-vitro Messung von Bandscheibenhöhe, intradiskalem Druck und radia-
ler Auswölbung der Bandscheibe bei Entnahme von Material aus dem zentralen Volumen der 
Bandscheibe (Nucleotomie); Belastung konstant (1 kN). Nach Brinckmann u. Mitarb. 1991 
 
 Die in-vivo Messung des intradiskalen Drucks wurde von Nachemson und Elfström (1970) 
zur Bestimmung der Belastung der Lendenwirbelsäule genutzt. Der Vorteil eines solchen Verfah-
rens ist, dass aus dem Messwert des Drucks ohne weitere Modellannahmen auf die Belastung ge-
schlossen werden kann. Bei Vergleichen von Körperhaltungen oder Tätigkeiten (beispielsweise 
Stehen und Sitzen) muss jedoch beachtet werden, dass der Druck nicht nur von der Belastung son-
dern auch von der relativen Winkelstellung der Wirbelkörper abhängt. Bei konstanter Belastung 
ändert sich der intradiskale Druck mit der Winkelstellung, weil sich die Zugspannung im Randbe-
reich der Bandscheibe in Abhängigkeit von der Winkelstellung ändert.  
 Die Höhenänderung der Bandscheiben durch Flüssigkeitsaufnahme oder -abgabe bei Be- oder 
Entlastung führt zu einer messbaren Veränderung der Körpergröße. Seit DePuky (1935) ist bekannt, 
dass die Körpergröße morgens maximal ist und im Lauf des Tagesverlauf um 1 bis 2 cm abnimmt. 
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langsamt sich im Verlauf des Tages (Reilly u. Mitarb. 1984). Eklund und Corlett (1984) schlugen 
vor, die Änderung der Körpergröße zur Dokumentation der Belastung der Wirbelsäule zu nutzen. 
Mit einer Verfeinerung des Messverfahrens der Stadiometrie gelang es beispielsweise Althoff und 
Mitarbeitern (1992), die unterschiedliche Belastung der Wirbelsäule beim Stehen und Sitzen sowie 
bei zusätzlicher Belastung der Schultern sowie bei Ganzkörpervibration zu bestimmen.  
15.5    Bandscheibenvorfall 
Ein Vorfall geschieht, wenn ein Gewebefragment der Bandscheibe durch eine Öffnung im Faserring 
hindurch nach außen verlagert wird. Die hohe mechanische Beanspruchung lumbaler Bandscheiben 
unter axialer Last, oft bei gleichzeitiger Seitneigung und Rotation des Rumpfes, sowie auch Fallbe-
schreibungen von Patienten legen die Vermutung nahe, dass mechanische Faktoren für die Entste-
hung eines Bandscheibenvorfalls primär ursächlich sind. Die Bezeichnung „primär“ soll deutlich 
machen, dass die Ursache gemeint ist, die am Beginn des (wie auch immer ablaufenden) Prozesses 
des Vorfalls steht. Dies im Gegensatz zu einer „sekundären“ mechanischen Einwirkung auf  ander-
weitig vorgeschädigte Bandscheiben. 
15.5.1 Hypothesen zu mechanischen Ursachen des Bandscheibenvorfalls 
In einer Reihe von in-vitro Studien wurde untersucht, ob hohe axiale Belastung von Segmenten der 
Lendenwirbelsäule  zu Bandscheibenvorfällen führen kann. Bei axialer (in Längsrichtung der Wir-
belsäule wirkender) Überlast frakturiert jedoch immer zuerst ein Wirbelkörper (Perey 1957, Hutton 
und Mitarbeiter 1979, Brinckmann und Mitarbeiter 1989). Verletzungen des Anulus fibrosus und 
ein Vorfall von Bandscheibengewebe wurden nicht beobachtet. Dies war unabhängig davon, ob 
eine einzige Belastung oder wiederholte Belastungen (Brinckmann und Mitarbeiter 1988) aufge-
bracht wurden.  
 Die Rolle von Rissen (Fissuren) im Faserring für die Auslösung eines Bandscheibenvorfalls 
wurde an Präparaten von Bewegungssegmenten untersucht, deren Bandscheiben mit experimentell 
eingebrachten, radial verlaufenden Schnitten versehen wurden (Brinckmann 1986). Diese Schnitte 
durchtrennten vom Zentrum der Bandscheibe ausgehend den gesamten Faserring bis auf eine äuße-
re Lamelle von 1 - 2 mm Stärke. Bei Überlastung dieser „vorgeschädigten“ Präparate ereignete sich 
wiederum jeweils eine Fraktur der Wirbelkörper; ein Vorfall von Bandscheibengewebe wurde nicht 
beobachtet. 
 Wurden an Präparaten von Bandscheiben dorsale Fissuren erzeugt, die sich bis etwa 2 mm 
vor die Peripherie erstrecken, und wurde ferner das Gewebe im Zentrum der Bandscheibe in Frag-
mente zerteilt, wurde bei hoher Belastung ein Austritt der Fragmente an der Stelle der Fissur beo-
bachtet (Brinckmann und Porter 1994). Wurde der Faserring hingegen vollständig  durchtrennt, 
konnten Simunic und Mitarbeiter (2001) Bandscheibenvorfälle bei maximaler Belastung in Flexion 
beobachten. Diese Beobachtungen deuten darauf, dass Fissuren und Fragmentierung des Gewebes 
einem Vorfall vorangehen müssen. 
 Werden lumbale Bewegungssegmente in Hyperflexion, d.h. in Vorneigung über die physiolo-
gische Grenze hinaus belastet, können dorsale Bandverbindungen reißen und die Bandscheibe kann 
sich teilweise von der Endplatte des Wirbels lösen. In diesem Belastungsmodus sahen Adams und 
Hutton (1982) bei einem Teil der untersuchten Präparate Vorfälle von Bandscheibenmaterial. Die-
ses Experiment kann Bandscheibenvorfälle, zum Teil kombiniert mit einem Ausriss des knöchernen 
Endplattenrandes, erklären, die gelegentlich als Unfallfolge gesehen werden. Die Mehrzahl der 
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symptomatischen Bandscheibenvorfälle scheint jedoch nicht mit Verletzungen der dorsalen Band-
verbindungen einher zu gehen. 
 Der Einfluss der axialen Rotation auf die Entstehung von Bandscheibenvorfällen ist experi-
mentell sowie mit Hilfe rechnerischer Modelle untersucht worden (Ahmed und Mitarbeiter 1990, 
Duncan und Mitarbeiter 1991). Die Studien kamen zu dem Ergebnis, dass bei intakten Facettenge-
lenken der Bewegungsumfang der axialen Rotation benachbarter Lendenwirbel von etwa 2° zur 
Schädigung der Fasern des Anulus fibrosus und damit zur Verursachung eines Bandscheibenvor-
falls nicht ausreicht.  
 Die Vermutung, eine Haltung in Vorbeugung des Rumpfes begünstige die Entstehung eines 
Bandscheibenvorfalls, ist bislang nicht bestätigt worden. Entgegen früher geäußerten Meinungen 
nimmt bei Flexion die dorsale Vorwölbung der Bandscheibe ab, vergleiche Abbildung 15.23; diese 
Feststellung gilt gleichermaßen für nicht degenerierte wie auch für degenerierte Bandscheiben. Das 
im Vergleich zur oberen Lendenwirbelsäule erhöhte Vorkommen von Bandscheibenvorfällen in den 
Segmenten L4/L5 und L5/S1 scheint auf den ersten Blick für eine mechanische Verursachung von 
Vorfällen zu sprechen. In vorgebeugter Haltung des Rumpfes werden diese Segmente am höchsten 
auf Kompression belastet. Es ist jedoch nicht klar, ob in diesen Segmenten das höchste Vorkommen 
von Vorfällen oder lediglich das höchste Vorkommen behandlungsbedürftiger Vorfälle besteht. 
Außerdem ist zu bedenken, dass in aufrechter Haltung des Rumpfes beim Heben und Tragen alle 
Segmente der Lendenwirbelsäule annähernd gleich hoch auf Kompression belastet werden. Wegen 
der kleineren Abmessungen der Bandscheiben im proximalen Abschnitt der Lendenwirbelsäule ist 
in aufrechter Haltung die durch äußere Lasten verursachte mechanische Spannung hier größer als 
im caudalen Teil.  
 Bei Bandscheibenoperationen gewonnenes, extrudiertes Gewebe wurde histologisch unter-
sucht, um einen Hinweis über den Ursprung dieser Fragmente, Nucleus pulposus oder Anulus fibro-
sus, zu gewinnen (Reimers 1961, Brock u. Mitarb. 1992, Moore u. Mitarb. 1996). Praktisch alle 
untersuchten Fragmente enthielten Gewebeanteile aus dem Bereich des Nucleus, in einem hohen 
Prozentsatz zusammen mit Fragmenten von Endplatten-Knorpel. Es gibt keine schlüssige Hypothe-
se über eine mechanische Einwirkung, die eine Fragmentierung des zentralen Bandscheibengewe-
bes und seine Ablösung von den knöchernen Endplatten der Wirbelkörper bewirken könnte. Der 
zentrale Bereich der Bandscheibe wird bei Flexion, Extension, Seitneigung oder axialer Rotation 
am geringsten verformt. Wenn Verformung eine Rolle spielt, müsste die Fragmentierung der Band-
scheibe eher an ihrer Peripherie beginnen.  
 Mit zunehmender Verfeinerung der diagnostischen Methoden wird ein steigendes Vorkom-
men pathologischer, jedoch asymptomatischer Veränderungen an Bandscheiben beobachtet (McRae 
1956, Jensen und Mitarbeiter 1994, Wood und Mitarbeiter 1997). Dabei scheinen Protrusionen (lo-
kale Vorwölbungen) häufig, Extrusionen (vom Rest der Bandscheibe nahezu oder vollständig abge-
trennte Fragmente) seltener zu sein.  
 Entwicklungsstadien von Bandscheibenvorfällen konnten bisher nicht dokumentiert werden. 
Wood und Mitarbeiter (1997) sahen in einer Längsschnittstudie an 48 Personen mit asymptomati-
schen Bandscheibenvorfällen in der Brustwirbelsäule praktisch keine Veränderungen der vorhande-
nen Protrusionen. Boos und Mitarbeiter (2000) konnten in einer Längsschnitt-Untersuchung an 46 
beschwerdefreien Personen bestätigen, dass pathologische Befunde an lumbalen Bandscheiben häu-
fig sind. Im Beobachtungszeitraum von 5 Jahren blieben bestehende Protrusionen jedoch praktisch 
unverändert. Lediglich bei einer Person entwickelte sich ein Vorfall. 
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 Auf eine deutliche Begrenzung der aus in-vitro Versuchen gewonnenen Erkenntnisse muss 
hingewiesen werden. Es ist derzeit nicht möglich, Präparate von Bandscheiben über einen längeren 
Zeitraum versuchstauglich zu konservieren, ohne dass sich ihre mechanischen Eigenschaften we-
sentlich verändern. Damit besteht nur eine eingeschränkte Möglichkeit, die Auswirkung länger 
dauernder statischer oder zyklischer Belastung im Labor zu simulieren. Zur Simulation häufig wie-
derkehrender Belastungen müssen daher viele Lastzyklen in kurzer Zeit aufgebracht werden, siehe 
beispielsweise Callaghan und Mitarbeiter (2001). Bei der Interpretation der Ergebnisse muss be-
dacht werden, dass lang dauernde Prozesse immer in Konkurrenz mit physiologischen Heilungs-
vorgängen stehen, die in vitro nicht verlässlich nachgebildet werden können.  
15.5.2 Epidemiologische Studien 
Der Zusammenhang zwischen langzeitig ausgeübter, körperlich schwerer Arbeit und dem Risiko 
eines symptomatischen Bandscheibenvorfalls wurde in epidemiologischen Studien untersucht. Die 
Fall-Kontroll Studien von Braun (1969), Kelsey und Mitarbeitern (1975, 1984a,b) und Heliövaara 
(1987) stellten körperlich belasteten Kollektiven jeweils in Bezug auf Alter und Geschlecht ange-
glichene Kontroll-Kollektive gegenüber. 
 Nach Braun besteht für körperlich hoch belastete Männer ein deutlich erhöhtes Risiko für das 
Auftreten eines symptomatischen Bandscheibenvorfalls. Das Risiko hoch belasteter Frauen ist 
demgegenüber vergleichsweise klein. Als mögliche Erklärung führt der Autor an, dass es unbe-
kannte Einflüsse geben kann, die in der von ihm durchgeführten Studie die Wahrscheinlichkeit, 
wegen eines symptomatischen Bandscheibenvorfalls behandelt zu werden (und nur diese Personen 
gehen in die Statistik ein), nicht jedoch die Entstehungshäufigkeit von Bandscheibenvorfällen bei 
Männern zu größeren Werten hin verschoben haben. 
 Nach den Untersuchungen von Kelsey und Mitarbeitern ist das Heben und Tragen schwerer 
Lasten mit einem höheren Risiko des Auftretens von Bandscheibenvorfällen verbunden. Als Krite-
rium der Belastung wurden die Gewichte der gehobenen oder getragenen Massen verwandt, nicht 
die Drehmomente in Bezug auf die Lendenwirbelsäule. In Bezug auf sitzende Tätigkeiten als Risi-
kofaktor gelangten Kelsey und Mitarbeiter 1975 und 1984a,b zu unterschiedlichen Ergebnissen. 
 Nach Heliövaara ist das Risiko, wegen eines symptomatischen Bandscheibenvorfalls im 
Krankenhaus behandelt zu werden, bei körperlich schwer belasteten Männern stark erhöht, bei 
Frauen jedoch nur gering. Landarbeiter haben ein mäßig erhöhtes Risiko. Sitzende Berufe zeigen 
kein erhöhtes Risiko. Der Autor mahnt deswegen zur Vorsicht bei der Interpretation der Ergebnisse 
seiner Studie. Die ermittelten Risikofaktoren könnten durch unterschiedliche Bereitschaft und Mög-
lichkeit, sich konservativ oder operativ behandeln zu lassen, beeinflusst sein. Die Ergebnisse wer-
den nicht als sicherer Hinweis auf einen Zusammenhang zwischen Wirbelsäulenbelastung und 
Bandscheibenvorfall gesehen.  
 Heliövaara schlägt vor, zur Klärung des Sachverhalts prospektive Studien (Interventionsstu-
dien) auszuführen. Die Ausführung solcher Studien wird jedoch dadurch erschwert, dass man es mit 
einer seltenen  Krankheit zu tun hat. Die Inzidenz (Zahl der neu auftretenden Fälle) behandlungsbe-
dürftiger Bandscheibenvorfälle in der Bevölkerung beträgt etwa 6 bis 8 · 10-4 pro Jahr und Person 
(Heliövaara 1987, Berney 1990). Eine prospektive Studie würde, um statistisch signifikante Resul-
tate zu erbringen, große Kollektive und lange Beobachtungszeiträume unter unveränderten äußeren 
Bedingungen voraussetzen. Zur Illustration ein Zahlenbeispiel: Es sei angenommen, (a) die Inzi-
denz des Bandscheibenvorfalls in der Normalbevölkerung betrage rund 10-3 pro Jahr und Person, 
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und (b) Schwerarbeit verdopple die Inzidenz des Bandscheibenvorfalls (ein drastischer Effekt). Un-
ter diesen Annahmen würde man in einer prospektiven Studie bei Gruppengrößen von je 200 Per-
sonen und einer Beobachtungszeit von 10 Jahren in der Gruppe ohne Schwerarbeit 2 Bandschei-
benvorfälle (10-3 pro Jahr und Person x 10 Jahre x 200 Personen) und in der Gruppe der Schwerar-
beiter 4 Vorfälle erwarten, siehe Tabelle 15.1. Die Aussagefähigkeit des in der Vierfeldertafel dar-
gestellten Ergebnisses einer solchen Studie wäre jedoch gering. Der Chi-Quadrat Test ergibt, dass 
mit einer Wahrscheinlichkeit von über 40% dieses numerische Ergebnis zufällig auch dann erhalten 
werden kann, wenn in Wirklichkeit kein Zusammenhang zwischen Belastung und Bandscheiben-
vorfall besteht. Würde man die Zahl der Versuchspersonen auf 2000 erhöhen, würde man bei glei-
chen Annahmen wie oben in der Gruppe der nicht belasteten Personen 10 Vorfälle und in der Grup-
pe der Schwerarbeiter 20 Vorfälle erwarten, Tabelle 15.2. Die Wahrscheinlichkeit, dass ein solches 
Ergebnis zufällig wäre, wäre immer noch höher als 5%. 
 
 Vorfall ja Vorfall nein n 
Schwerarbeit  ja 4 196 200 
Schwerarbeit nein 2 198 200 
 
Tabelle 15.1  Vierfeldertafel einer Studie zur Erforschung des Zusammenhangs zwischen hoher 
körperlicher Belastung und dem Auftreten von Bandscheibenvorfällen. Je 200 Personen in der 
Gruppe der Schwerarbeiter und des Vergleichskollektivs. 
 
 Vorfall ja Vorfall nein n 
Schwerarbeit ja 20 980 1000 
Schwerarbeit nein 10 990 1000 
 
Tabelle 15.2  Vierfeldertafel einer Studie zur Erforschung des Zusammenhangs zwischen hoher 
körperlicher Belastung und dem Auftreten von Bandscheibenvorfällen. Je 1000 Personen in der 
Gruppe der Schwerarbeiter und des Vergleichskollektivs. 
 
 Der kausale Zusammenhang zwischen der Belastung der Wirbelsäule und der Entstehung 
eines Bandscheibenvorfalls ist derzeit ungeklärt. In-vitro Versuche konnten kein schlüssiges Modell 
für die Entstehung eines primär mechanisch verursachten Bandscheibenvorfalls aufzeigen. Ausge-
nommen sind Unfallereignisse bei Hyperflexion und gleichzeitiger hoher axialer Belastung. Epide-
miologische Studien weisen bei bestimmten Personen- und Berufsgruppen auf einen Zusammen-
hang zwischen schwerer körperlicher Belastung und der Wahrscheinlichkeit, einen Bandscheiben-
vorfall zu erleiden. Die Unterschiede zwischen belasteten Männern und Frauen oder zwischen In-
dustrie- und Landarbeitern bedürfen noch einer Klärung. Die Ergebnisse der epidemiologischen 
Studien und der in-vitro Versuche sind mit der Annahme verträglich, dass bei bestehender (aus un-
bekanntem Grund erfolgter) Vorschädigung der Bandscheibe mechanische Faktoren einen Vorfall 
begünstigen und/oder letztlich auslösen können. Ungeklärt ist, ob ein Zusammenhang zwischen der 
Degeneration lumbaler Bandscheiben (definiert durch Höhenabnahme, Flüssigkeitsverlust und Ver-
änderungen der Gewebe der Bandscheibe) und dem Auftreten von Vorfällen besteht. Für die Band-
scheibendegeneration spielen genetische Einflüsse offenbar eine bedeutende Rolle (Battie u. Mit-
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arb. 2009). Ob es vergleichbare Einflüsse auf die Entstehung von Bandscheibenvorfällen gibt, lässt 
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16   Mechanische Aspekte der Schulter 
Die obere Extremität ist in ihrem Aufbau an eine Vielzahl unterschiedlicher Aufgaben angepasst. 
Die Gliederkette aus Oberarm, Unterarm und Hand ermöglicht Bewegung in einem großen Raum-
bereich. Die Hand kann nahezu jeden Punkt innerhalb einer Kugel erreichen, deren Mittelpunkt im 
Zentrum des Kopfes des Oberarms liegt, und deren Radius gleich der Armlänge ist. Die fast unbe-
schränkte räumliche Orientierungsfähigkeit der Hand erlaubt das Greifen und Manipulieren von 
Gegenständen sowohl unter Kontrolle der Augen wie auch in Bereichen, die einer Sichtkontrolle 
entzogen sind, beispielsweise hinter dem Rücken. Oberarm, Unterarm und Hand können schnelle, 
kraftvolle, sowie fein dosierte, gezielte Bewegungen ausführen. Dabei kann die Hand Kräfte und 
Drehmomente in beliebigen Richtungen ausüben. Die maximale Größe dieser Kräfte und Drehmo-
mente ist von der Ausrichtung und Lage der Hand relativ zum Rumpf abhängig. Die Kenntnis die-
ser Richtungs- und Lageabhängigkeit ist für die Gestaltung von Arbeitsplätzen oder orthopädischen 
Hilfsmitteln, beispielsweise für die Formgebung von Rollstuhlantrieben, von großer Bedeutung. 
Anhaltswerte hierzu findet der Leser in Handbüchern des Fachgebietes Arbeitswissenschaft. 
16.1 Die Gliederkette der oberen Extremität 
Wie bei allen Wirbeltieren sind auch beim Menschen die Gliedmaßen am Rumpf mit Hilfe von 
„Gürteln“ befestigt, deren Aufbau sich nach der mechanischen Funktion der Gliedmaßen richtet. 
Der Beckengürtel (Beckenring) besteht aus den Beckenschaufeln und dem Kreuzbein, untereinan-
der verbundenen durch die Iliosakralgelenke und die Symphyse. Beide Verbindungen zeichnen sich 
durch hohe Steifigkeit und geringen Bewegungsumfang aus. Das Gelenk zwischen dem Kreuzbein 
und dem 5. Lendenwirbelkörper bildet den Anschluss zum Rumpf. Der Beckengürtel ist an die 
Funktion der Beine, das Tragen des Körpergewichts und die Fortbewegung angepasst.  
 Abbildung 16.1 zeigt eine Übersicht über den Aufbau des Schultergürtels und der oberen Ext-
remität. Der Schultergürtel, der den Anfang der Gliederkette der oberen Extremität bildet, besteht 
aus Schlüsselbein und Schulterblatt, untereinander verbunden durch das laterale Schlüsselbeinge-
lenk. Das Schulterblatt gleitet auf der hinteren Wand des Brustkorbs; seine Befestigung wird aus-
schließlich durch Muskeln gesichert. Das Schulterblatt kann sich um je etwa 10 cm nach oben, un-
ten, vorn oder hinten verschieben, oder um eine Achse drehen, die senkrecht auf der (näherungs-
weise angenommenen) Ebene des Schulterblatt steht. Zusätzlich ist in geringem Ausmaß ein Ab-
kippen des Schulterblatts vom Brustkorb möglich. Das Schlüsselbein ist lateral mit dem Schulter-
blatt und medial mit dem Brustbein gelenkig verbunden. Die medialen und lateralen Schlüsselbein-
gelenke können mechanisch als Kugelgelenke beschrieben werden, die auch eine Drehung des 
Schlüsselbeins um seine Längsachse ermöglichen. Der Umfang dieser Bewegungen ist durch Band-
verbindungen stark eingeschränkt. Letztendlich artikuliert der Schultergürtel nur über das Schlüs-
selbein mit dem Rumpfskelett. Die Verbindung vom Schulterblatt zum Brustkorb wird zwar gele-
gentlich als „Schulterblatt-Brustkorb Gelenk“ bezeichnet, ist aber kein Gelenk im anatomischen 
Sinn. Der  Schultergürtel ist durch seine Verformbarkeit und seine lockere Anbindung an den 









Abb. 16.1  Gelenke des Schultergürtels und Gliederkette der oberen Extremität; rechte Schulter von 
vorn gesehen. 
 
 Das Schultergelenk verbindet den Oberarm mit dem Schultergürtel. Es ist ein Kugelgelenk 
mit großem Bewegungsumfang. Die Gelenkfläche des Kopfes des Oberarms ist kugelförmig; sie 
artikuliert mit der flachen, kugelschalenförmigen Pfanne des Schulterblatts. Die Fläche der Pfanne 
ist mit rund 6 cm2 erheblich kleiner als die Gelenkfläche des Kopfes des Oberarms von rund 24 cm2 
(Putz 1986). Ob zwischen Kopf und Pfanne eine genaue Passung besteht, oder ob der Radius der 
Pfanne geringfügig größer als der Radius des Kopfes ist, wird unterschiedlich beurteilt. Röntgen-
aufnahmen können eine Inkongruenz von Kopf und Pfanne vortäuschen, da die Knorpeldicke am 
Rand der Pfanne größer ist als in ihrer Mitte. Nach Graichen und Mitarbeiter (2005) sind im Schul-
tergelenk wegen der Inkongruenz von Kopf und Pfanne neben der Rotationsbewegung auch Trans-
lationsbewegungen einer Größe von wenigen Millimetern möglich.  
 Das Ellenbogengelenk, die Verbindung von Ober- und Unterarm, bewegt sich in guter Nähe-
rung wie ein reines Scharniergelenk. Das Handgelenk, die Verbindung von Unterarm und Hand, 
bewegt sich gleichfalls wie ein Scharniergelenk; zusätzlich ist (in der Ebene der Handfläche be-
trachtet) eine zur Seite des Daumens oder des kleinen Fingers gerichtete Bewegung möglich. Die 
Vielfalt der Bewegungsmöglichkeiten der Hand wird durch die Umwendbewegung zwischen Spei-
che und Elle erweitert (Abb. 16.2). Die relative Lageänderung dieser beiden Knochen ermöglicht 


















Abb. 16.2  Lageänderung von Radius und Ulna (Speiche und Elle) bei der Umwendbewegung der 
Hand. Nach: Tillmann u. Mitarb. 1998 
 
 Oberarm und Schultergürtel sind wie Femur und Beckengürtel jeweils durch Kugelgelenke 
verbunden. Verglichen mit einem Scharniergelenk besitzt ein Kugelgelenk eine größere Bewe-
gungsfreiheit. Um der oberen Extremität einen größtmöglichen Bewegungsumfang zu sichern, ist 
die Gelenkpfanne des Schulterblatts jedoch nicht starr angeordnet, sondern folgt der Bewegung des 
Oberarms. Das wird durch die Gelenke zwischen Schulterblatt und Brustkorb sowie zwischen 
Schulterblatt und Schlüsselbein ermöglicht, für die es im Beckengürtel kein Gegenstück gibt. Beim 
Anheben des Oberarms führt das Schulterblatt eine Verschiebung auf dem Brustkorb sowie eine 
Drehung aus (Abb. 16.3).  
 
 
Abb. 16.3  Mitbewegung des Schulterblatts (scapulo-humeraler Rhythmus) beim Anheben des 
Oberarms; rechte Schulter in der Ebene des Schulterblatts von vorne gesehen.  
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In einer durch das Schulterblatt gelegten Ebene betrachtet liegt das Verhältnis der Winkelbewegun-
gen von Oberarm und Schulterblatt beim Anheben von mehr als etwa 30° zwischen 5:4 (Poppen 
und Mitarbeiter 1976) und 3:1 (Högfors und Mitarbeiter 1987). Dieses Zusammenspiel der Bewe-
gungen von Oberarm und Schulterblatt wird als „scapulo-humeraler Rhythmus“ bezeichnet. Der 
scapulo-humerale Rhythmus ist im individuellen Fall gut reproduzierbar und bei kleinen Werten der 
Belastung praktisch belastungsunabhängig (Högfors und Mitarbeiter 1991). Mit dem Alter nimmt 
die Mitbewegung des Schulterblatts ab (Endo u. Mitarb. 2004). Durch die Mitbewegung der Ge-
lenkpfanne mit dem Oberarm wird die Stabilität des Schultergelenks gesichert, siehe Abschnitt 
16.4. Außerdem wird durch die Mitbewegung beim Anheben des Oberarms über 90° ein Anstoßen 
des Oberarmknochens an das Acromion vermieden.  
16.2    Muskeln der Schulterregion 
Der Vielfalt der Bewegungsmöglichkeiten des Arms entspricht die große Zahl von Muskeln der 
Schulterregion. Sie lassen sich nach ihren Ansatzstellen einteilen (Tabelle 16.1). 
 
Muskeln, die vom Rumpf zum 
Oberarm verlaufen 
Pectoralis major, Latissimus dorsi, 
Muskeln, die vom Rumpf zum 
Schulterblatt verlaufen 
Levator scapulae, Rhomboideus, 
Trapezius, Serratus anterior, Pecto-
ralis minor 
Muskeln, die vom Rumpf zum 
Schüsselbein verlaufen 
Trapezius, Subclavius 
Muskeln, die am Schulterblatt ent-
springen und am Oberarm ansetzen 
Subscapularis, Supraspinatus, In-
fraspinatus, Teres minor, Teres 
major,  Deltoideus 
Muskeln, die in der Schulterregion 




Tab. 16.1 Muskeln der Schulterregion nach Ansatzstellen geordnet (aus: van der Helm 1994) 
 
 Die Abbildungen 16.4a-e geben eine Übersicht über die Muskeln, die die Bewegung des 
Oberarms nach vorn, hinten und in seitlicher Richtung sowie in Drehung um seine Längsachse be-
wirken. Da schon einfache Bewegungen mit einer Aktivierung mehrerer Muskeln einhergehen, wird 
aus den Abbildungen anschaulich klar, dass biomechanische Modelle der Schulterregion notwendi-
gerweise immer mehrere Muskeln berücksichtigen und daher komplex sein müssen. Die Muskel-
gruppe bestehend aus Teres minor, Infraspinatus, Supraspinatus und Subscapularis wird als Rotato-
renmanschette bezeichnet (Abb. 16.5 und 16.6).  Bei Anspannung dieser Muskeln entstehen Kräfte, 
die den Kopf des Oberarmknochens in Richtung des Zentrums der Gelenkpfanne drücken und damit 
einer Instabilität des Schultergelenks vorbeugen. Ausfall einer Muskelkraft oder der Abriss einer 
Sehne der Rotatorenmanschette können eine Instabilität des Gelenks zur Folge haben. Die Kapsel 
des Schultergelenks ist im mittleren Teil des Bewegungsbereichs schlaff und kann die Stabilität des 
Gelenks nicht gewährleisten.  
 






Abb. 16.4a Muskeln, die den Oberarm in Richtung Beugung bewegen. Nach Hollinshead 1982 
 
 




Abb. 16.4c Muskeln, die den Oberarm in Richtung Adduktion bewegen. Links Ansicht von hinten, 





































Abb. 16.5  Rotatorenmanschette. Schnitt durch die Eingangsebene der Pfanne. Rechte Schulter von 








































Abb. 16.6  Aufsicht auf die Rotatorenmanschette. Rechte Schulter von rechts gesehen. Nach Till-
mann u. Mitarb. 1998 
 
16.3    Stabilität des Schultergelenks  
Eine Anordnung ist in mechanischem Sinn stabil, wenn sie nach einer kleinen äußeren Einwirkung 
wieder in ihren Ausgangszustand zurückkehrt. Eine Anordnung ist mechanisch instabil, wenn eine 
kleine Störung ausreicht, um eine vollständige Veränderung herbeizuführen. Beispiel einer mecha-
nisch stabilen Anordnung ist die Lagerung einer Kugel in einer flachen Mulde. Erhält die Kugel 
einen Stoß, so bewegt sie sich, rollt aber anschließend in die tiefste Stelle der Mulde zurück. Bei-
spiel einer mechanisch instabilen Anordnung ist die Lagerung einer Kugel auf der höchsten Stelle 
eines Hügels. Erhält diese Kugel einen kleinen Stoß, rollt sie vom Hügel herab und kehrt nicht mehr 
an den Ausgangsort zurück. Die ursprüngliche Anordnung ist damit vollständig verändert. Bezogen 
auf Gelenke des menschlichen Körpers werden die Bezeichnungen „stabil“ und “instabil“ gelegent-
lich unscharf benutzt. Es wird von Instabilität gesprochen, obwohl lediglich eine Vergrößerung des 
Bewegungsumfangs vorliegt. Beispielsweise wird eine gegenüber der Norm vergrößerte Relativbe-
wegung benachbarter Wirbelkörper der Lendenwirbelsäule als „Instabilität“ bezeichnet. Korrekt 
wäre jedoch die Bezeichnung „Hypermobilität“, da die Gelenkpartner jederzeit in ihre relative Aus-
gangslage zurückkehren können. Eine Instabilität nach mechanischer Definition ist hingegen dann 
gegeben, wenn die Gelenkpartner nach einer äußeren Krafteinwirkung oder nach Ausführung einer 
bestimmten Bewegung nicht in ihre Ausgangsposition zurückkehren können.  
 Eine Instabilität des Schultergelenks liegt vor, wenn bei geringer Muskelspannung oder bei 
Einwirkung einer äußeren Kraft der Kopf des Oberarmknochens aus der Gelenkpfanne heraus-
springt. Das Herausspringen des Kopfes des Oberarmknochens kann bei unauffälligen Bewegungen 
wie beim Anziehen eines Mantels oder beim Umdrehen im Bett erfolgen. Dieser Vorgang ist analog 
zur Luxation des Hüftgelenks bei ungenügend weit über den Hüftkopf erstreckter (dysplastischer) 
Ausbildung der Hüftpfanne. Man spricht von einer unteren, vorderen oder hinteren Luxation, je 
nachdem ob der Kopf in Bezug auf das Schulterblatt nach vorn (am häufigsten beobachtet), nach 
hinten oder nach unten aus der Pfanne ausgewichen ist. Sportler in Disziplinen, die mit großer Kraft 
über Kopf ausgeführte Armbewegungen erfordern, beispielsweise Speerwerfen, weisen ein erhöhtes 

















Abb. 16.7  Begrenzung des Bewegungsumfangs eines Kugelgelenks durch den Kontakt des Kno-
chens am Rand der Pfanne. Im Fall des um 180° überdachten Kugelgelenks ist der Bewegungsum-
fang  deutlich geringer als 180°.  
 
 Die Anfälligkeit des Schultergelenks, instabil zu werden, ist der Preis, der für den großen 
Bewegungsumfang dieses Gelenks gezahlt wird. Zur Ermöglichung eines großen Bewegungsum-
fangs ist das Schultergelenk als Kugelgelenk ausgebildet. Ein Kugelgelenk erlaubt Winkelbewe-
gung in einem großen Bereich und gleichzeitig eine Rotation um die Knochenlängsachse (Abb. 
16.7). Um zu verhindern, dass die Kugel bei Belastung des Gelenks aus der Gelenkpfanne heraus-
gedrückt wird, muss die Pfanne einen Teil der Kugel umfassen. Je weiter die Umfassung reicht, 
desto geringer ist die Gefahr des Herausdrückens. Mit zunehmender Umfassung nimmt der Bewe-
gungsumfang des Gelenks jedoch ab. Die Begrenzung der Bewegung eines Kugelgelenks im 
menschlichen Skelett ist durch den Anschlag des Knochens am Pfannenrand gegeben. Im Beispiel 
der Abb. 16.7 umschließt die Pfanne die Kugel um 180°. Der Umfang der Winkelbeweglichkeit   
ist jedoch erheblich geringer als 180°. Ein kleinerer Durchmesser des Knochens am Ansatz zur Ku-
gel würde den Bewegungsumfang vergrößern. Der Knochendurchmesser kann jedoch nicht beliebig 
verringert werden, da sonst die Biegefestigkeit des Knochens unzulässig herabgesetzt würde.  
 Alternativ kann der Bewegungsumfang vergrößert werden, wenn die Umfassung der Kugel 
durch die Gelenkpfanne verringert wird. Die Natur hat im Schultergelenk diese Möglichkeit ge-
wählt und dem Kopf des Humerus eine flache Gelenkpfanne gegenübergestellt (Abb. 16.8). Wenn 
die Gelenkpfanne den Kugelkopf nur wenig umschließt, besteht jedoch eine erhöhte Wahrschein-
lichkeit für eine Instabilität des Gelenks. In einem als reibungsfrei angenommenen Kugelgelenk 
steht der Vektor der Gelenkbelastung senkrecht auf der Gelenkoberfläche; er verläuft folglich durch 
den Mittelpunkt der Kugel. Ohne weitere Sicherungsmaßnahmen wird der Kugelkopf immer dann 
die Pfanne verlassen, wenn die Wirkungslinie der Gelenkbelastung F nicht die Gelenkfläche der 
Pfanne schneidet. Im Beispiel der Abb. 16.8 erzeugt die Kraft F in Bezug auf die Abstützungsstelle 
am unteren Rand der Pfanne ein Drehmoment  
 
(16.1) M L F    
 
α





das den Kopf über den unteren Pfannenrand aus der Pfanne „heraushebelt“ (das Minuszeichen re-
sultiert aus der Vorzeichenregel für Drehmomente). Eine von der Pfanne auf den Kopf wirkende 
Kraft F1 könnte in dieser Situation allein, d.h. ohne zusätzliche Kräfte von Muskeln oder Sehnen, 
das mechanische Gleichgewicht nicht herstellen.  
 
 
Abb. 16.8  Vergrößerung des Bewegungsumfangs durch flachere Pfanne. Weist der Belastungsvek-
tor F nicht auf die Pfanne, ergibt sich ein Drehmoment M=-LF, das den Kopf aus der Pfanne her-
auszuhebeln sucht. Das Gelenk ist instabil. 
 
 Einer Instabilität des Schultergelenks beugt der Körper auf drei Weisen vor. Erstens folgt im 
scapulo-humeralen Rhythmus die Ausrichtung der Gelenkpfanne der Bewegung des Arms. Dadurch 
trifft der Vektor der Gelenkbelastung, der stets annähernd in Richtung des Oberarms  weist, auf die 
Pfanne. Zweitens kann durch Anspannung der Muskeln der Rotatorenmanschette zusätzlich eine 
Kraft auf den Humeruskopf ausgeübt werden, die den Kopf in die Pfanne drückt. Als Beispiel zeigt 
Abbildung 16.9 eine Gelenkbelastung F, die zunächst nicht auf die Pfanne gerichtet ist.  
 
 
Abb. 16.9  Wirkt zusätzlich zur Kraft F eine Muskelkraft FM, weist die resultierende Kraft Fr auf die 
Pfanne. Das Gelenk ist stabil. 
 
Werden zusätzlich  Muskeln angespannt, die eine Kraft FM auf den Kopf des Oberarmknochens 
ausüben, so weist die vektorielle Summe Fr beider Kräfte auf die Pfanne und sichert die Stabilität 
des Gelenks. Drittens wird das Schultergelenk durch die Gelenkkapsel und die Bandverbindungen 
zwischen dem Oberarmknochen und dem Schulterblatt (Ligamenta coracohumerale und glenohu-
merale) stabilisiert. Im mittleren Bereich des Bewegungsumfangs sind diese Strukturen schlaff; ihre 
Anspannung und damit ihre stabilisierende Wirkung entsteht an den Grenzen des Bewegungsum-
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16.4    Belastung des Schultergelenks 
Anders als beim Hüftgelenk, bei dem die regelmäßig wiederkehrende Belastung beim Gehen im 
Vordergrund des Interesses steht, müssen beim Schultergelenk sehr unterschiedliche Belastungssi-
tuationen betrachtet werden. In den nachfolgend referierten Studien geht es jeweils um spezielle 
Fragen wie die Beanspruchung bestimmter Muskeln und Sehnen, oder die Gelenkbelastung bei 
Einwirkung äußerer Kräfte auf Arm oder Hand. Kräfte auf die Hand wirken beispielsweise beim 
Heben und Halten von Gegenständen, beim Werfen eines Balls oder beim Antrieb eines Rollstuhls. 
Ziele der Studien sind die Erkennung von Überlastungsrisiken, die Bestimmung von Behandlungs-
erfolgen oder die Bereitstellung von Grundlagen für die Konstruktion künstlichen Gelenkersatzes. 
 Die rechnerische Bestimmung der Belastung des Schultergelenks wird dadurch kompliziert, 
dass bei praktisch allen Haltungen und Bewegungen mehrere Muskeln beteiligt sind, über deren 
Aktivierungsmuster (wie in jeder Modellrechnung) Annahmen getroffen werden müssen. Die räum-
liche Anordnung der Muskeln hat außerdem zur Folge, dass oftmals die Anspannung eines Muskels 
nicht nur ein Drehmoment erzeugt, das einer äußeren Kraft das Gleichgewicht hält, sondern auch 
zusätzliche, „unerwünschte“ Drehmomente um andere Achsen, die dann durch Anspannung weite-
rer Muskeln kompensiert werden müssen. Beispielsweise erzeugt der Pectoralis major ein Dreh-
moment, das den nach vorn erhobenen Arm herabzieht. Wegen des Ansatzes dieses Muskels am 
Schlüsselbein wird der Arm dabei jedoch gleichzeitig nach medial gezogen und gedreht (Veeger u. 
Mitarb. 2007, siehe auch Abb. 16.4b). Soll der nach vorn gestreckte Arm lediglich herabgezogen 
werden, müssen notwendigerweise weitere Muskeln angespannt werden; in diesem Fall die Mus-
keln Supraspinatus und  Infraspinatus. Zu beachten ist ferner, dass wegen der Mitbewegung der 
Muskeln bei Bewegung des Arms sich ihre Hebelarme in Abhängigkeit von der Haltung ändern 
können. Gelegentlich ändert sich auch die Funktion einzelner Muskeln, wenn als Folge der Bewe-
gung die Wirkungslinie der Muskelkraft in Bezug auf den Drehpunkt des Gelenks die Seite wech-
selt. In den folgenden Abschnitten werden unterschiedliche Ansätze zur Berechnung der Belastung 
vorgestellt. Die Aufstellung soll einen Eindruck von der Größenordnung der Belastung vermitteln, 
und zeigen, welche Wege beschritten wurden, um Informationen zu erhalten. Zusätzlich  ist es ge-
lungen, mit Hilfe von instrumentiertem, künstlichem Gelenkersatz die Gelenkbelastung direkt zu 
messen.   
16.4.1 Statische, ebene Modellrechnungen 
Abbildung 16.10 zeigt ein stark vereinfachtes Modell zur Berechnung der Belastung des Schulter-
gelenks bei seitlich waagerecht angehobenem, gestrecktem Arm (Poppen und Mitarbeiter, 1978). 
Auf den Arm wirkt die Gewichtskraft F1 des Arms, die im Schwerpunkt des Arms (in der Nähe des 
Ellenbogengelenks) ansetzt. Im Gleichgewicht der Drehmomente sei angenommen, dass das erfor-
derliche Drehmoment allein durch die Kraft F2 des Deltoideus erzeugt wird (vergleiche Abb. 
16.4d). Im Gleichgewicht  gilt  
 
(16.2) 2 2 1 1L F L F 0     
 
Mit Schätzwerten von 30 cm für L1, 3 cm für L2 und 30 N für die Gewichtskraft des Arms (entspre-
chend 5% der Körpergewichtskraft einer Person mit 60 kg Masse) ergibt sich für den Betrag der 
Kraft F2 des Deltoideus  
 







Abb. 16.10  Berechnung der Belastung des Schultergelenks bei waagerechtem Anheben des ge-
streckten Arms. Fg: zusätzliche Last in der Hand. Nach Poppen und Mitarbeiter (1978) 
 
(16.3) 2 1 1 2
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Die Gelenkkraft G ist entgegengesetzt gleich groß wie die vektorielle Summe aus Muskelkraft und 
Gewichtskraft. Da der Winkel zwischen Gewichts- und Muskelkraft 90°beträgt, berechnet sich der 
Betrag der Gelenkkraft zu 
 
(16.4) 2 2G 300 30 301,5 N    
 
Diese Kraft wird letztendlich über das Schulterblatt und das mediale Schlüsselbeingelenk auf den 
Rumpf übertragen. Der Vektor der Gelenkkraft bildet einen Winkel  
 
(16.5) atan(30 N / 300 N) 5,7     
 
mit der Horizontalen. Von der Orientierung der Pfanne hängt es ab, ob die Wirkungslinie der Ge-
lenkkraft auf die Pfanne weist oder nicht, d.h. ob das Gelenk bei Anspannung lediglich des Delto-
ideus stabil ist oder nicht.  
 Wird in der betrachteten Armhaltung zusätzlich eine Masse in der Hand gehalten, ist im 
Gleichgewicht eine höhere Kraft des Deltoideus erforderlich. Bei einer Gewichtskraft Fg  von 15 N 
(Gewichtskraft einer Masse von rund 1,5 kg) und einem Hebelarm L3  2  L1 ergibt sich für die 
zusätzliche Kraft F3 des Deltoideus 
 
(16.6) 3F 15 60 / 3 300 N    
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(16.7) 2 2G (300 300) (30 15) 601,7 N      
 
 Zur Bestimmung der Belastung des Schultergelenks beim Anheben des Arms in der Ebene 
des Schulterblatts erstellten Poppen und Walker (1978) ein weiteres Modell, das mehrere Muskeln 
berücksichtigt. Mit Hilfe von EMG-Messungen wurde untersucht, welche Muskeln bei dieser Be-
wegung aktiviert werden: Supraspinatus, Deltoideus, Subscapularis, Infraspinatus und Latissimus 
dorsi. Die Hebelarme der Muskeln in Bezug auf den Drehpunkt des Gelenks wurden an Präparaten 
ermittelt. Zur Lösung des Gleichungssystems wurde angenommen, die Kraft jedes Muskels sei pro-
portional zu seiner Querschnittsfläche multipliziert mit dem Integral des EMG-Signals. Unter die-
sen Annahmen betrug die Belastung des Schultergelenks bei seitlich hängendem Arm rund 0,05  
Körpergewichtskraft. Beim Anheben auf  90° stieg die Belastung auf 0,8  Körpergewichtskraft an 
und fiel bis 150° Anheben auf 0,4  Körpergewichtskraft ab.  
16.4.2 Statische, räumliche Modellrechnungen 
Van der Helm (1994) erstellte ein detailliertes Modell der Schulterregion aus den knöchernen Ele-
menten Brustkorb, Brustbein, Schlüsselbein, Schulterblatt und Oberarmknochen, sowie insgesamt 
20 Muskeln, unter Einschluss auch der Muskeln, die vom Schulterbereich zum Unterarm verlaufen. 
Die Skelettgeometrie und die Ansatz- und Querschnittsflächen der Muskeln wurden aus Untersu-
chungen an Präparaten entnommen. Die Mitbewegung des Schulterblatts beim Anheben des Ober-
arms wurde berücksichtigt. Zur rechnerischen Lösung des mechanisch unbestimmten Systems wur-
de als Optimierungskriterium die Minimalisierung der Summe der Muskelspannungsquadrate ver-
wandt; als maximaler Wert der  Muskelspannung wurde ein Wert von 37 N/cm2 angenommen. Er-
gebnis der Berechnung sind die Kräfte der beteiligten Muskeln und die Belastungen der Gelenke, 
nicht nur des Schultergelenks sondern auch der Schlüsselbeingelenke sowie die Kraft zwischen 
Schulterblatt und Brustkorb. Die Richtung des Belastungsvektors des Schultergelenks in Bezug auf 
die Pfanne ermöglicht Aussagen über die Stabilität des Gelenks.  
 Nach van der Helm hängt bei gestrecktem Ellenbogengelenk die Belastung des Schulterge-
lenks, der Schlüsselbeingelenke und der am Brustkorb anliegenden Fläche des Schulterblatts beim 
Anheben des Oberarms vom Winkel des Anhebens ab. Maximalwerte der Belastung werden bei 
Winkeln um 90° erreicht. Bei diesem Winkel beträgt die Belastung des Schultergelenks rund 340 N. 
Mit einer zusätzlichen, auf die Hand wirkenden Gewichtskraft von 75 N erhöht sich die Belastung 
auf rund 550 N. Für das laterale Schlüsselbeingelenk ergibt sich bei gleicher Haltung des Arms und 
unbelasteter Hand eine Belastung von rund 150 N;  mit einem Gewicht von 75 N in der Hand er-
höht sich die Belastung auf 270 N. 
 Hughes und An (1996) bestimmten die Belastung der Muskeln der Rotatorenmanschette (Te-
res minor, Infraspinatus, Supraspinatus, Subscapularis) mit Hilfe einer Modellrechnung. Das Mo-
dell berücksichtigte 10 Muskeln der Schulterregion, deren Querschnittsflächen und deren Hebelar-
me in Bezug auf den Drehpunkt des Schultergelenks aus Untersuchungen an Präparaten ermittelt 
wurden. Maximale, in vivo ausgeübte Drehmomente in Richtung Innen- oder Außenrotation des 
Oberarms wurden in unterschiedlichen Stellungen des Arms (Abb. 16.11) an einem Kollektiv ge-
sunder Personen ermittelt. Die Berechnungsergebnisse zeigten, dass maximale Drehmomente in 
Richtung Innen- oder Außenrotation besonders hohe Kräfte der Muskeln der Rotatorenmanschette, 
speziell des Subscapularis und Infraspinatus erfordern. Vergleichsweise geringere Belastungen der 
Muskeln der Rotatorenmanschette ergaben sich beim Anheben des gestreckten Arms gegen die 





Schwerkraft oder gegen zusätzlichen äußeren Widerstand. Bei der Beurteilung der Belastung am 
Arbeitsplatz oder bei Ratschlägen für Patienten mit Schulterbeschwerden ist zu beachten, dass bei 
seitlich abgewinkeltem Arm (Abb. 16.12) eine Gewichtskraft F auf die Hand neben einem Dreh-
moment, das den Oberarm herunterdrückt, auch ein auf den Oberarm wirkendes Drehmoment in 
Richtung Innenrotation erzeugt.  
 
 
Abb. 16.11  Haltung des Arms bei der Bestimmung der Belastung der Rotatorenmanschette bei In-
nen- und Außenrotation. Nach: Hughes und An 1996 
 
 
Abb. 16.12  Eine Gewichtskraft F bewirkt in der gezeigten Armstellung (Oberarm 90° Abduktion, 
Ellenbogen 90° gebeugt) auf den Oberarm Drehmomente in Richtung Adduktion und Innenrotation. 
Das Drehmoment in Richtung Innenrotation belastet die Muskeln der Rotatorenmanschette. Nach 
Hughes und An 1996 
 
 Anglin und Mitarbeiter (2000) bestimmten die Belastung des Schultergelenks bei 5 Tätigkei-
ten: Aufstehen aus einem Stuhl mit Hilfe der Arme, Hinsetzen mit Unterstützung der Arme, Gehen 
mit einer Stockstütze, beidhändiges Anheben eines Kastens (5kg) vom Boden bis Schulterhöhe und 
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Leben von älteren Personen, auch von Trägern von Prothesen des Schultergelenks. Untersucht wur-
den 6 Personen im Alter von über 50 Jahren. Die Bewegung des rechten Arms und des Rumpfes 
wurde optisch vermessen. Zur Berechnung diente ein Modell, das die Knochen des Schultergürtels 
und des Arms sowie 22 Muskeln (aufgeteilt in 38 Muskelanteile) berücksichtigte. Die Berechnung 
war quasi-statisch, da die Beschleunigung der Körpersegmente, des Kastens und des Koffers ver-
nachlässigbar klein war. Abbildung 16.13 gibt eine Übersicht über die Ergebnisse; zitiert sind je-
weils die im Ablauf der Tätigkeit beobachteten Mittelwerte der maximalen Belastung des Schulter-
gelenks. Auffällig war, dass die Belastungen zwischen den jeweils fünfmaligen Wiederholungen 
der Tätigkeiten stark schwankten. Die Autoren führen dies auf geringfügig unterschiedliche Hal-
tungen des Arms sowie auf die Optimierungskriterien der Modellrechnung (Minimierung der Sum-
me der Quadrate der Muskelspannung zusammen mit einem Grenzwert der maximalen Muskel-
spannung) zurück. Bei allen untersuchten Tätigkeiten schnitt der Belastungsvektor des Schulterge-
lenks die Pfanne im vorderen, oberen Quadranten. Diese Kenntnis ist für die Entwicklung von Pro-
thesen des Schultergelenks, speziell für die Befestigung der Pfanne, von Bedeutung. 
 
 
Abb. 16.13  Belastung des Schultergelenks bei 5 Tätigkeiten des täglichen Lebens, Nach Anglin u. 
Mitarb. 2000 
16.4.3  Dynamische, räumliche Modellrechnungen 
Will man im Fall des beschleunigt bewegten Arms zusätzlich zur Wirkung  äußerer statischer Kräf-
te und Drehmomente den Einfluss von Trägheitskräften und –drehmomenten bestimmen, denkt man 
sich den Arm unterteilt in die Segmente Hand, Unterarm und Oberarm. Werden die Beschleunigun-
gen dieser drei Segmente gemessen, so kann bei Kenntnis der Massen, Schwerpunktlagen und 
Trägheitsmomente mit dem Verfahren der inversen Dynamik berechnet werden, welche Kraft und 
welches Drehmoment insgesamt vom Segment Oberarm auf den Rumpf übertragen wird. Will man 
die Belastung des Schultergelenks berechnen, muss in einem zweiten Schritt ein Modell des Ge-
lenks erstellt werden: Basierend auf anatomischen Beobachtungen muss angegeben werden, welche 
Muskeln mit welchen Hebelarmen das vom Oberarm auf den Rumpf übertragene Drehmoment be-










A:   Aufstehen mit Hilfe der Arme
H:   Hinsetzen mit Hilfe der Arme
ST: Gehen mit Stockstütze
LA: Heben einer Last (5 kg) bis in Schulterhöhe
KO: Heben eines Koffers (10 kg)





nen Kraft ergeben die Gelenkbelastung. (Dieses Vorgehen ist analog zur Bestimmung der Belastung 
des Hüftgelenks in Ganguntersuchungen, vgl. Kapitel 13.) 
 Ist lediglich ein Vergleich der Belastung des Schultergelenks bei verschiedenen Tätigkeiten 
beabsichtigt, reicht es in bestimmten Fällen aus, die insgesamt (netto) vom Arm auf den Rumpf 
übertragenen Drehmomente miteinander zu vergleichen. Das ist zulässig, weil in identischer Ge-
lenkstellung, also bei gegebenen Hebelarmen und Richtungen der Muskeln die Muskelkräfte dem 
Drehmoment proportional sind; die Gelenkbelastung ist praktisch gleich der vektoriellen Summe 
der Muskelkräfte und daher proportional zum Drehmoment. Bei unterschiedlichen Gelenkstellun-
gen ist ein Vergleich der Drehmomente jedoch nur eingeschränkt möglich, da sich Hebelarme, 
Richtungen und Aktivierungsmuster der Muskeln ändern können. Nachfolgend zwei Beispiele der 
Bestimmung der dynamischen Belastung des Schultergelenks und des vom Oberarm auf den Rumpf 
übertragenen Drehmoments. Eine Übersicht über weitere einschlägige Studien speziell auf dem 
Gebiet der Rehabilitation findet sich in Slavens und Mitarbeiter (2008). 
 
 
Abb. 16.14  Beim Rollstuhlfahren (Paraplegiker) von der Schulter auf den Rumpf übertragenes 
Drehmoment. Nach van Drongelen u. Mitarb. 2005 
 
 Veeger und Mitarbeiter (2002) vermaßen den Bewegungsablauf des Arms beim Antrieb eines 
Rollstuhls sowie die Kraft und das Drehmoment, die dabei auf die Hand wirkten. Mit Hilfe von 
Modellen der Muskeln der Schulterregion (van der Helm 1994) und des Arms (Veeger u. Mitarb. 
1997) wurden die von 17 Muskeln der Schulterregion erzeugte Kraft und die Belastung des Schul-
tergelenks bestimmt. Bei einer Rollstuhlgeschwindigkeit von 3 km/h und einer abgegebenen Leis-
tung von 20 Watt lag die Belastung des Schultergelenks in der Phase des Vortriebs im Mittel bei 
rund 700 N; in der Phase des Zurückziehens des Arms betrug die Belastung im Mittel rund 300 N. 
In der Phase des Vortriebs war der Subscapularis der am höchsten belastete Muskel (rund 200 N); 
in der Phase des Zurückziehens war der Deltoideus am höchsten belastet (rund 200 N). Generell 
waren die Kräfte der Muskeln der Rotatorenmanschette (Subscapularis, Infraspinatus, Supraspi-
natus) in ihrer Höhe vergleichbar zu den Kräften des Deltoideus, Bizeps oder Trizeps. Die Autoren 











VE:  Vorschub des Rollstuhls, ebener Boden
VA:  Vorschub des Rollstuhls, ansteigender Boden
GR:  Greifen eines Gegenstandes,  Masse 1,5 kg
S:     Überfahren einer Schwelle, Höhe 10 cm
E:     Entlastung der Sitzfläche durch Anheben
        des Körpers mit beiden Armen
Über die Schulter übertragenes
Drehmoment  [Nm]
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seien; wegen der hohen Wiederholungsrate beim Rollstuhlfahren seien Überlastungsschäden den-
noch denkbar. 
 In einem Kollektiv von Rollstuhlfahrern, zusammengesetzt aus Patienten mit Paraplegie und 
Tetraplegie sowie aus gesunden Personen, bestimmten van Drongelen und Mitarbeiter (2005) die 
auf den Ellenbogen und auf die Schulter übertragenen Drehmomente bei folgenden Tätigkeiten: 
Vortrieb auf ebenem und ansteigendem Boden, Anheben des Körpers mit den Armen zur Entlastung 
der Sitzfläche, Greifen eines Gegenstandes und Überfahren einer Schwelle von 10 cm Höhe. Kraft 
und Drehmoment auf die Hand wurden gemessen; die Bewegung der Segmente des Arms (Hand, 
Unterarm, Oberarm) wurde registriert. Mit Hilfe der Methode der inversen Dynamik wurden die 
übertragenen Drehmomente bestimmt. Abbildung 16.14 zeigt für die Untergruppe der Paraplegiker 
die Maximalwerte des über die Schulter übertragenen Drehmoments. Das Überfahren einer Schwel-
le und die Entlastung der Sitzfläche mit Hilfe der auf den Radreifen abgestützten Arme belasten die 
Schulterregion hoch. Damit verglichen ist die Belastung beim Vortrieb des Rollstuhls relativ gering. 
Für eine Abschätzung des Risikos von Überlastungsschäden bei Rollstuhlfahrern ist zu beachten, 
dass im täglichen Leben die Wiederholungsrate der hier untersuchten Tätigkeiten sehr unterschied-
lich ist. 
16.4.4 Messung mit Hilfe von instrumentiertem Gelenkersatz  
Westerhoff und Mitarbeiter (2009) führten in vivo Messungen der Belastung des Schultergelenks 
aus. Zu diesem Ziel wurden Schäfte von  künstlichem Ersatz des Schultergelenks mit Dehnungs-
messstreifen versehen, mit deren Hilfe die Verformung des Schaftes unter dem Einfluss von Kräften 
und Drehmomenten gemessen werden kann. Die Stromversorgung der Schaltkreise erfolgt von au-
ßen über eine Induktionsspule und die Messwerte der Dehnung werden telemetrisch zu einem äuße-
ren Empfänger übertragen. Vor der Implantation wurde der instrumentierte Gelenkersatz geeicht, 
indem im Labor bekannte Kräfte und Drehmomente auf den Kopf der Prothese aufgebracht und die 
gemessenen Dehnungen registriert wurden. Damit war es nach der Implantation möglich, aus den 
gemessenen Dehnungen die 3-dimensionalen Komponenten der einwirkenden Kräfte und Drehmo-
mente zu berechnen. Die direkte Messung der Gelenkbelastung hat den Vorteil, dass ihr Ergebnis 
nicht von Annahmen über Anzahl, Richtungen und Hebelarme der beteiligten Muskeln oder von 
Annahmen über das Aktivierungsmuster oder Optimierungskriterien abhängt. Wegen des großen 
technischen und medizinischen Aufwands einer in-vivo Messung der Gelenkbelastung kann jedoch 
nur eine geringe Zahl von Personen vermessen werden. Außerdem können den mit einem künstli-
chen Gelenk versorgten Patienten nur bestimmte Übungen und Tätigkeiten zugemutet werden. 
 Westerhoff und Mitarbeiter beschreiben die an 4 Patienten gemessene Belastung des Schul-
tergelenks bei Tätigkeiten des täglichen Lebens: Halten einer Masse, Kämmen der Haare, Drehen 
eines Steuerrads, Einschlagen eines Nagels in Kopfhöhe. Beim Anheben einer Kaffeekanne (1,5 kg) 
mit nach vorn gestrecktem Arm wurde das Gelenk im Mittel mit einer Kraft von 1,1  Körperge-
wichtskraft belastet. Beim Absetzen der Kanne wurde eine erhöhte Kraft von 1,2  Körpergewichts-
kraft registriert, vermutlich bedingt durch die Aktivierung zusätzlicher Muskeln, um ein hartes Auf-
setzen der Kanne zu verhindern. Die größten Belastungen des Gelenks wurden beobachtet, wenn 
der Arm mit einem Gewicht in der Hand mehr als 90° nach vorn oder zur Seite angehoben war. So 
belastete das Absetzen einer Masse von 2 kg auf einem Regal in Kopfhöhe das Gelenk mit etwa 1,3 
 Körpergewichtskraft. Das reine Halten einer Masse von 10 kg in Hüfthöhe seitlich am Körper (mit 
kleinem Hebelarm in Bezug auf das Schultergelenk) belastete das Schultergelenk mit rund 0,12  





Körpergewichtskraft. Beim langsamen Anheben aus dieser Position wurde eine Belastung von rund 
0,9  Körpergewichtskraft beobachtet. In Bezug auf den Oberarmknochen variierten bei den unter-
suchten Tätigkeiten die Richtungen der Gelenkkräfte nur gering. Das ist qualitativ einsehbar, da 
sich die Muskeln mit dem Arm mitbewegen. Auf der anderen Seite bedeutet dies, dass sich die 
Richtung der Belastung der Pfanne im Ablauf einer Bewegung des Oberarms stark ändert. Wester-
hoff und Mitarbeiter registrierten zusätzlich zu den Kräften auch die auf den Kopf der Prothese 
übertragenen Drehmomente. Drehmomente entstehen durch Reibung zwischen den Oberflächen der 
Gelenkpartner oder durch die Verformung des belasteten Gelenks (analog zur Rollreibung). 
 Die Messergebnisse lassen sich punktuell mit früheren Berechnungsergebnissen vergleichen. 
Van der Helm (1994) bestimmte die Belastung des Schultergelenks bei waagerecht ausgestrecktem 
Arm zu rund 340 N; mit einer zusätzlichen Last von 75 N in der Hand stieg sie auf 550 N an. Unter 
der Voraussetzung eines linearen Zusammenhangs zwischen Zusatzlast und Zunahme der Gelenk-
belastung extrapoliert man daraus für eine Hand-Belastung von 150 N eine Belastung des Schulter-
gelenks von rund 760 N. Dieser Wert ist in guter Übereinstimmung mit der beim Anheben einer 
Masse von 15 N direkt gemessenen Belastung von 1,1  Körpergewichtskraft. Bei einer mittleren 




Abb. 16.15  Belastung des Schultergelenks beim seitlichen Anheben des gestreckten Arms. Messung 
mit instrumentiertem Gelenkersatz sowie Modellrechnung mit den Nebenbedingungen Minimierung 
der Quadrate der Muskelspannung oder des Energieverbrauchs, sowie Modellrechnung mit an 
Masse und Abmessungen der Person angepassten Werten. Nach: Nikooyan u. Mitarb. (2010) 
 
 Nikooyan und Mitarbeiter (2010) verglichen die mit Hilfe einer instrumentierten Prothese 
gemessene Belastung des Schultergelenks mit der aus dem Delfter Schulter- und Ellenbogenmodell 
(einer Weiterentwicklung des Modells von van der Helm 1994) berechneten Belastung. Beim An-
heben des Arms nach vorn oder zur Seite (Anteflexion oder Abduktion) stimmten die gemessene 
und berechnete Belastung in ihrer Größenordnung überein. Jedoch wurden auch systematische Un-
Messung mit instrumentierter Prothese
Modellrechnung, Geometrie individuell angepasst
Modellrechnung, Nebenbedingung Muskelspannung
Modellrechnung, Nebenbedingung Energieverbrauch
Winkel des Anhebens des Arms  [Grad]
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terschiede sichtbar; Abbildung 16.15 zeigt ein Beispiel. Die Berechnungen wurden mit zwei unter-
schiedlichen Optimierungskriterien (Muskelspannung und Energie) sowie mit einer an die Maße 
und das Gewicht der Personen angepassten Modellversion ausgeführt. Man erkennt in Abbildung 
16.15 beim Anheben des gestreckten Arms bis etwa 90° eine Übereinstimmung der Größen von 
gemessener und berechneter Belastung. Beim Anheben über 90° hinaus steigt die gemessene Belas-
tung jedoch an, während die berechnete Belastung abfällt. Einen Abfall der Belastung bei Winkeln 
oberhalb von 90° erwartet man bereits aus einfachen Modellrechnungen (siehe Abschnitt 16.4.1), 
da der Hebelarm der Gewichtskraft des Arms bei 90° maximal ist und beim Anheben über 90° hin-
aus wieder abnimmt. Nikooyan und Mitarbeiter vermuten, dass der Anstieg der gemessenen Belas-
tung oberhalb von 90° durch antagonistische Muskelaktivierung bedingt ist. Eine Verifizierung 
dieser Annahme könnte im Prinzip durch EMG-Messungen erfolgen. Dies ist jedoch schwierig, da 
mehrere Muskeln im Schulterbereich einer EMG-Messung nicht zugänglich sind. Die Wahl des zur 
Lösung der viele Muskeln einschließenden Modellrechnung gewählten Optimierungskriteriums 
spielt offenbar eine kleinere Rolle. Einen größeren Einfluss hat die Anpassung der Modellparameter 
an individuelle Werte. Die Autoren schlagen vor, in Zukunft neben einer generellen Anpassung der 
Armlänge und der Körpermasse zusätzlich individuelle Parameter (Segmentabmessungen, physio-
logische Muskelquerschnitte) in Modellrechnungen zu berücksichtigen. 
 
Anhang 
Die Bewegung des Oberarms wird in der Literatur nicht immer einheitlich bezeichnet; nachfolgend 
eine Übersicht: 
 
1 Anheben des Oberarms Elevation 
2 Anheben nach vorn Streckung, Flexion, Anteflexion, 
Elevation in der Sagittalebene 
3 Gegenläufige Bewegung zu (2) Beugung, Extension 
4 Anheben nach hinten Extension, Retroflexion 
5 Anheben zur Seite Abduktion 
6 Gegenläufige Bewegung zu (5) Adduktion 
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17   Biomechanik des Fußes 
Die Aufgaben, die der Fuß bewältigen muss, sind statischer, kinematischer und dynamischer Natur.  
Der Fuß muss das Körpergewicht tragen. Es verteilt sich im Stehen etwa gleichmäßig auf beide 
Füße. Der Fuß ist aber auch in der Lage, für einen gewissen Zeitraum das gesamte Körpergewicht 
zu übernehmen. Besonders dann ist neben der statischen Stabilität auch die Fähigkeit zur dynami-
schen Gleichgewichtsregulation nötig. Bereits beim Stehen, besonders aber beim Gehen und Laufen 
muss der Fuß in der Lage sein, sich den Gegebenheiten des Untergrundes anzupassen. Er muss in 
der Standphase eine sichere, großflächige Verbindung mit der Standfläche herstellen können, auch 
wenn diese geneigt oder uneben ist. Andererseits muss er in der Schwungphase Bodenfreiheit ge-
währleisten, das heißt dass sich die Länge des Schwungbeins durch Flexion im Knie und Sprungge-
lenk effektiv verkürzt. Der Fuß überträgt Kräfte, die neben der Gleichgewichtsregulierung auch der 
Fortbewegung dienen. In der Abstoßphase des Gehens bildet der Fuß einen in sich starren Hebel, 
der über die Extensionsbewegung im Knie- und Sprunggelenk einen Kraftstoß in Gehrichtung aus-
übt. Die entgegengesetzte Bremskraft wird beim Fersenauftritt vom kontralateralen Bein aufge-
nommen. 
 Um die verschiedenen an ihn gestellten Aufgaben erfüllen zu können, hat der Fuß eine kom-
plexe Struktur (Abb. 17.1). Er hat ein Knochengerüst von 26 Knochen, von denen viele mit einem, 
manche mit mehreren benachbarten Knochen artikulieren. Zusammengehalten wird der Fuß durch 
Muskeln und Bänder. Sie erlauben es, dass der Fuß je nach Bedarf seine Stellung, seine Form und 
seine Steifigkeit verändert. Die einzelnen Knochen des Fußes werden zu funktionell-anatomischen 
Gruppen zusammengefasst: Die subtalare Fußplatte, Rückfuß, Mittelfuß und Vorfuß. 
 
 
Abb. 17.1 Oben, Kontur und Skelett des rechten Fußes von proximal. Unten, rechter Fuß von medi-
al, die Knochen des 2. bis 5. Strahls werden nicht gezeigt. Grau eingezeichnet sind die Achillesseh-
ne, die Sehnenplatte der Plantaraponeurose, das Ligamentum plantare longum sowie die am Fuß-
rücken anliegende Sehne des Zehenstreckers. 
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 Im oberen Sprunggelenk artikuliert die Malleolengabel aus Tibia und Fibula mit dem Talus. 
Die zugehörige Gelenkfläche des Talus wird als Talusrolle bezeichnet. Sie bildet annähernd einen 
Zylinderabschnitt. Der Talus hat zwei weitere, plantar gelegene Gelenkflächen. Die eine artikuliert 
in der hinteren Gelenkkammer mit dem Calcaneus, die andere in der vorderen Kammer mit Cal-
caneus und einem Tarsalknochen, dem Os naviculare. Zwischen beiden Kammern verläuft der knö-
cherne Kanal des Sinus Tarsi.  
 Alle Fußknochen ohne den Talus bilden die subtalare Fußplatte (Debrunner 1980). Der Rück-
fuß umfasst den Talus und Calcaneus. Er wird durch das Chopart-Gelenk gegen Os cuboideum und 
Os naviculare abgegrenzt. Sie gehören zusammen mit den 3 Ossa cuneifomia zu den Tarsalkno-
chen, die gegen die Metatarsalknochen durch die Lisfranc-Gelenklinie abgegrenzt werden. Tarsal- 
und Metatarsalknochen werden häufig als Mittelfußknochen bezeichnet (Baumgartner u. Mitarb. 
2011), alternativ werden sie dem Vorfuß zugeschlagen (Kummer 2005), zu dem weiterhin die 14 
Phalangen der Zehenknochen gehören. Bei den Metatarsalia und den Zehenknochen gibt es zudem 
die Einteilung in 5 Strahlen. Dabei enthält der 1. Strahl den großen Zeh, der 5. Strahl entsprechend 
den kleinen Zeh.  
 Die Anordnung der Fußknochen bildet eine charakteristische längsgewölbte Form. Sie reicht 
vom Calcaneus zu den Zehengelenk-Köpfchen der Metatarsalia. Weniger deutlich erkennbar und in 
ihrer Existenz teilweise bestritten ist die sogenannte Querwölbung. Sie ist am ehesten in der Höhe 
der Ossa cuneiformia erkennbar. Diese Wölbung hat nur lateral Bodenkontakt. Um auch begrifflich 
darauf zu verweisen, dass die Wölbungen durch muskuläre und Faszienverspannungen entstehen, 
spricht man von Fußwölbungen, die damit gegen Gewölbe abgegrenzt werden, die im Boden veran-
kert sind und keine Ausweichbewegungen zulassen. Die wichtigsten hierbei beteiligten Faszien sind 
die Plantaraponeurose und das Ligamentum plantare longum.  
17.1    Die kinematische Kette des Fußes. 
In Anlehnung an die Begriffsbildung aus der Mechanik spricht man bei Hand und Fuß auch von 
einer verzweigten, offenen mechanischen Kette. Damit wird zum Ausdruck gebracht, dass von pro-
ximal nach distal verschiedene, voneinander getrennte Gelenke aufeinander folgen. Der Begriff der 
kinematischen Kette will veranschaulichen, dass ein distal gelegenes Glied eine Bewegung aus-
führt, die sich aus den Einzelbewegungen der proximal liegenden Gelenke zusammensetzt. 
 Die Ab- und Adduktionsbewegung des Fußes, die zu einer Außen- bzw. Innenrotation führt, 
erfolgt bereits im Hüft- und im Kniegelenk. Das Sprunggelenk, das das obere und untere Sprungge-
lenk umfasst, erlaubt Bewegungen um zwei unterschiedliche anatomische Achsen (Abb. 17.2) so-
wie zusammengesetzte Bewegungen. In den nachfolgenden Gelenkflächen des Chopart- und Lis-
francgelenkes kann der Fuß - soweit eine Vorspannung in den Faszien dies nicht verhindert - klei-
nere Bewegungen durchführen, die hauptsächlich der Anpassung an die Bedingungen des Unter-
grundes dienen. 
 Die Kinematik des Fußes wird wesentlich durch das obere und das untere Sprunggelenk be-
stimmt. Beide Gelenke bilden unter verschiedenen Gesichtspunkten eine funktionale Einheit, Zum 
einen ist der Talus an beiden Gelenken beteiligt und verbindet sie. Eine Besonderheit des Talus ist 
dabei, dass er keinen Muskelansatz aufweist, sondern nur über Bänder fixiert ist. Daher kann er 
muskulär nicht gezielt bewegt oder gehalten werden. Die an der Bewegung des Fußes beteiligten 





Abb. 17.2 Lage der oberen und unteren Sprunggelenksachse zwischen der Malleolengabel oben und 
dem Calcaneus unten. Um die Darstellung zu vereinfachen, wird der Talus nicht dargestellt. Die 
obere Sprunggelenksachse verläuft nahezu longitudinal, die untere Sprunggelenksachse verläuft 
diagonal von hinten, unten außen nach vorne oben innen (modifiziert nach einer Vorlage von De-
brunner und Jacob 1998). 
 
Muskeln überspringen den Talus sowie das obere und untere Sprunggelenk. Das bedeutet, dass die  
auf den Talus wirkenden Kräfte von Vorfuß, Rückfuß und Tibia sich kompensieren müssen, und 
dass keine Drehmomente übertragen werden können. Zum anderen haben die Bewegungsachsen der 
beiden Gelenke zwar unterschiedliche Orientierungen, aber sie kreuzen sich im Bereich des Sinus 
Tarsi im Talus. Kummer (2005) lässt offen, ob sie sich dort schneiden oder nur nahe aneinander 
vorbeilaufen. 
 Die Lage der Achsen des oberen und unteren Sprunggelenks zueinander legt den Vergleich 
mit einem technischen Gelenk (Kardangelenk) nahe. Allerdings stehen beim Sprunggelenk die bei-
den Achsen nicht senkrecht aufeinander. Die Achse des oberen Sprunggelenks verläuft nahezu 
transversal und erlaubt die Dorsalflexion und Plantarextension des gesamten Fußes in der Sagittal-
ebene. Die Achse des unteren Sprunggelenks verläuft dagegen schräg. Rotationsbewegungen um 
die untere Sprunggelenksachse führen zu einer gekoppelten Bewegung, wobei gleichzeitig mit einer 
Senkung bzw. Hebung des medialen Fußrandes eine Auswärts- bzw. Einwärtsbewegung der Fuß-
spitze erfolgt. 
 Leider sind die Bezeichnungen für die Bewegungen im Sprunggelenk nicht einheitlich. Ledig-
lich bei den Bewegungen um die Achse des oberen Sprunggelenks wird einheitlich von Plantar- und 
Dorsalflexion gesprochen. Die Bewegung um die untere Sprunggelenksachse bezeichnet Kummer 
(2005) als Pronation/Supination, Mann (1991) als Inversion/Eversion. Die International Society of 
Biomechanics (Wu u. Mitarb. 2002) empfiehlt dagegen die Bezeichnung Inversion/Eversion für die 
zusammengesetzte Drehung um die Fußlängsachse und steht damit im Gegensatz zur AAOS (1965) 
und vielen Lehrbüchern (Kapandji 1987), wo die Inversion/Eversion als Bewegung um die Achse 
des unteren Sprunggelenks und Supination/Pronation als Bewegung um die Fußlängsache bezeich-
net wird. In diesem Zusammenhang sei auf ergänzende Erklärungen im Buch von Debrunner und 
Jacob (1998) verwiesen.  
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 Die grundlegenden Arbeiten zur Vermessung der Gelenkachsen stammen von Isman und In-
man (1969) sowie Inman (1976). Sie führten Messungen an Präparaten durch und ermittelten Mit-
telwerte und Standardabweichungen für die Orientierung und Lage der Achsen. Die Orientierung 
der oberen Sprunggelenksachse wird auf den Unterschenkel und die Fußlängsachse bezogen, die bei 
Inman als die Verbindungslinie von der Mitte der Ferse zum Zwischenraum zwischen der 2. und 3. 
Zehe definiert wird. Die obere Sprunggelenksachse steht nahezu senkrecht auf der von diesen bei-
den Achsen aufgespannten Ebene. Sie ist in der Frontalebene um etwa 10°geneigt, und zwar so, 
dass der laterale Austrittspunkt der Achse tiefer liegt als der mediale. Sie ist in der Transversalebene 
um etwa 6° geneigt, so dass der laterale Austrittspunkt hinter dem medialen liegt. Bei der Achse des 
unteren Sprunggelenks liegt der laterale Austrittspunkt hinter und unterhalb des medialen Austritt-
punktes. In der Projektion in die Sagittalebene bildet die Achse einen Winkel von 23°  11° mit der 
Fußlängsachse. In der Sagittalebene ist der Winkel gegen die Horizontale 41°  9°. Auffallend sind 
die großen Standardabweichungen, die auf starke interindividuelle Abweichungen zurückgehen.  
 Messungen zur Lage und Orientierung der Sprunggelenksachsen sind zusätzlich zu den indi-
viduellen Schwankungen mit großen messtechnischen Unsicherheiten behaftet, wenn sie nicht als 
Präparatmessungen, radiologisch oder mit direkt am Knochen befestigten Markern (Reinschmidt u. 
Mitarb. 1997) durchgeführt werden. Sie werden unter anderem durch den Umstand erschwert, dass 
der Talus von außen nicht direkt zugänglich ist und seine Position nicht durch Marker angezeigt 
werden kann. Der Wert solcher repräsentativer Messungen wird allerdings durch die Tatsache rela-
tiviert, dass die Lage und Orientierung der Achsen, insbesondere der des unteren Sprunggelenks, 
von der Bewegungsrichtung (Flexion oder Extension) und von der Stärke der Gelenkbelastung ab-
hängen (Leitch u. Mitarb. 2010). Für klinische Untersuchungen ist eine individuelle Modellierung 
und Beschreibung der Kinematik erforderlich. Lundberg et al (1989) bestätigte mit röntgenstereo-
photogrammetrischen Methoden Ergebnisse von Hicks (1953), dass die obere Sprunggelenksachse 
ihre Orientierung in der Frontalebene ändert, je nachdem ob eine Plantar- oder Dorsalflexion erfolg-
te. In der Projektion in die Horizontalebene verlief die Achse weiterhin durch die Malleolen.  
17.2    Statik des Fußes 
Die Längswölbung des Fußes hat zur Folge, dass der Fuß im Stand hauptsächlich in zwei Regionen 
belastet wird, in der Fersenregion mit dem Calcaneus als knöchernem Auflagepunkt und in der 
Ballenregion, mit den Metatarsalköpfchen als Auflage. Im Mittelfußbereich erfolgt über den 5. 
Strahl eine lateralseitige Unterstützung, die aber quantitativ vernachlässigt werden darf. Um einen 
sicheren Stand zu gewährleisten, muss die Schwerelinie als Wirkungslinie der Schwerkraft W den 
Fuß zwischen Fersen- und Ballenregion treffen. Sie erzeugt so einen vorderen Lastarm dv und rück-
fußseitigem Lastarm dr. Die entsprechenden Lasten bestimmen sich im Gleichgewicht der Dreh-
momente (siehe Abb. 17.3) 
 
(17.1) v v r r
v r r v
d R d R




In der Summe bilden Rr und Rv die Bodenreaktionskraft R, die in Größe, Lage und Richtung die 
Gegenkraft zur Gewichtskraft W bildet. 
 Beim entspannten Stehen trifft die Schwerelinie die Lisfranc-Gelenklinie, und die beiden Ab-
stände dv und dr verhalten sich etwa wie 2 zu 3, so dass Rv etwa 60 % und Rr etwa 40% des Körper-  





Abb. 17.3 Schema des Fußes – Schnitt durch den 2. Strahl mit Hebelarmen des Vor- und Rückfußes 
zur Übertragung der Bodenreaktionskraft. dv ist der Hebelarm des Vorfußes, dr der Hebelarm des 
Rückfußes. 
 
gewichts betragen. Die Lage der Schwerelinie ist variabel. Bei einer Haltungsänderung oder im 
Verlauf der Gangabwicklung variiert sie ihre Position gegenüber dem Fuß. Je weiter sie nach vorne 
kommt, desto größer wird anteilmäßig die Reaktionskraft unter dem Vorfuß. Sie entspricht dem 
gesamten Körpergewicht, wenn die Schwerelinie den Ballen trifft. Ohne Beteiligung der Zehen sind 
in dieser Stellung Ausgleichsbewegungen zur Erzeugung eines stabilen Standes nicht mehr mög-
lich.  
17.2.1  Belastung des Sprunggelenks. 
Das linke und rechte Sprunggelenk tragen im beidbeinigen Stand das halbe Körpergewicht abzüg-
lich des Gewichts des Fußes, das 1,5 % des gesamten Körpergewichts ausmacht. Die Belastung des 
Sprunggelenks ist jedoch größer, wenn die Schwerelinie nicht durch das Sprunggelenk läuft. Sie 
lässt sich durch eine Modellrechnung abschätzen. Das Verfahren ist ähnlich dem, das in Kapitel 13 
für das Hüftgelenk angewendet wird, allerdings wird die Betrachtung hier in der Sagittalebene an-
gestellt. Die Gewichtskraft W wirkt vertikal, ist also parallel zur y-Koordinatenrichtung und wird 
im Folgenden mit Wy bezeichnet (Abb. 17.4). Das durch die Gewichtskraft erzeugte Drehmoment 
um das Sprunggelenk wird kompensiert durch die Kraft A in der Achillessehne, von der vereinfa-
chend nur die y-Komponente Ay berücksichtigt wird. Als dritte Kraft wirkt die Resultierende Ry auf 
das Sprunggelenk. Ihre Wirkungslinie schneidet die Achse des oberen Sprunggelenks – nur so wird 
vermieden, dass sie entgegen den Gleichgewichtsbedingungen ein Drehmoment ausübt. Die Be-
schränkung auf nur 3 Kräfte beinhaltet, dass keine Antagonisten, z. B. der Fußheber oder die Ze-
henstrecker, berücksichtigt werden, obwohl deren Wirkung für einen stabilen Stand nötig ist und sie 
die tatsächliche Belastung nochmals erhöhen. 
 Das plantarflektierende Drehmoment, das der Muskel triceps surae über die Achillessehne 
ausübt, beträgt 
 
(17.2) A y AM A d   
 
 




Abb. 17.4  Schema des Fußes zur Gleichgewichtsbetrachtung oberhalb des Sprunggelenks. Die 
Achillessehne ist grau dargestellt. Der Drehpunkt im Talus ist durch einen Kreis bezeichnet. Es 
werden neben der Gewichtskraft Wy nur die Vertikalkomponenten der Kraft Ay in der Achillessehne 
und der Reaktionskraft Ry auf den Talus berücksichtigt. 
 
Das entgegengesetzte Drehmoment der Gewichtskraft ist 
 
(17.3) W y WM W d    
 
Wegen der unterschiedlichen Drehrichtung haben die beiden Drehmomente ein unterschiedliches 
Vorzeichen. Die Gleichgewichtsbedingung für die Drehmomente erfordert  
 
(17.4) A WM M 0   
 
Daher gilt für die Kraft in der Achillessehne 
 
(17.5) y W A yA d d W   
 
Das Gleichgewicht der Kräfte erfordert, dass sich die 3 Kräfte zu 0 addieren, also 
 
(17.6) y y y 0  A W R  
 
Einsetzen liefert  
 
(17.7) y W A A y(d d ) d   R W  
 
Die Abstände dW und dA sind etwa gleich groß, so dass Ry etwa doppelt so groß wird wie die Ge-
wichtskraft Wy. Der Abstand dA der Wirkungslinie der Achillessehne beträgt etwa 5cm 
(McCullough et al. 2011). Demzufolge beträgt für eine 75 kg schwere Person das plantarflektieren-
de Drehmoment im beidbeinigen Stand 
 
(17.8) AM 0,05 37,5 9,81 18,39 [Nm]     
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 Messungen von Smith (1957) liefern Drehmomente im Bereich zwischen 8,3 Nm und 25 Nm. 
Sie bestätigen also die Größenordnung dieser Abschätzung. Der große Variationsbereich resultiert 
aus Haltungsschwankungen verbunden mit Lageschwankungen der Schwerelinie und damit 
Schwankungen des Hebelarms dW. Liegt der Schwerpunkt über den Ballen, so ist dW etwa 3 mal so 
groß wie dA und die Belastung des oberen Sprunggelenks nimmt den vierfachen Wert des Körper-
gewichts an. Die oben angestellte Modellbetrachtung lässt sich auf den einbeinigen Stand erweitern, 
solange die Beschränkung auf die Sagittalebene weiterhin gilt. Dann wird das gesamte Körperge-
wicht von einem Fuß getragen, so dass sich die Belastung verdoppelt.  
 Will man mit dieser Rechnung die Belastung beim Gehen in der Phase des Zehenabstoßes 
modellieren, so müssen dynamische Kräfte berücksichtigt werden, die beim normalen Gehen in der 
Abstoßphase die Bodenreaktionskraft auf das ca. 1,2-fache des Körpergewichts erhöhen. Man erhält 
dann Momente, die 100 Nm übersteigen. Diese Größenordnung wird von Messungen bestätigt 
(Scott und Winter 1990). Im Detail stößt das Modell allerdings an seine Grenzen. Um realistische 
Aussagen zu machen, müssen erheblich komplexere Modelle angewendet werden, um die dynami-
schen Effekte, die Wirkung von Agonisten und Antagonisten und die Veränderung der Hebelarme 
im Verlauf der Abrollbewegung zu berücksichtigen (Erdemir et al. 2007). 
17.2.2  Innere Kräfte in der Fußwölbung. 
Die vertikale Reaktionskraft Ry, die der Talus auf die Tibia ausübt, wird im Vorfuß durch die Un-
terstützung im Ballen und im Rückfuß durch die Unterstützung in der Ferse und durch die Achilles-
sehne erzeugt. Die am Calcaneus angreifenden vertikalen Kräfte erzeugen ein Drehmoment, das 
durch horizontale Kräfte, die durch die Spannung der Faszien entstehen, kompensiert wird. Dassel-
be gilt für den Vorfuß, die vertikale Unterstützungskraft im Ballen erzeugt am Vorfuß ein entge-
gengesetztes Drehmoment. Da dort die Faszien ihren Gegenhalt haben, erzeugen sie ein entgegen-
gesetztes Drehmoment. Zur Vereinfachung der folgenden Überlegungen werden folgende Annah-
men gemacht: Die Kraft, die das Ligamentum plantare longum auf Calcaneus und Vorfuß ausübt, 
kann wegen seines ungünstigeren Hebelarms und seiner schwächeren Auslegung vernachlässigt 
werden. Weiterhin wird in guter Näherung angenommen, dass die Plantaraponeurose als einzige zu 
berücksichtigende Faszie horizontal verläuft.  
 Die Vertikalkräfte des Vor- und Rückfußes üben entgegengesetzt gleiche Drehmomente aus. 
Das Gleiche gilt für die Horizontalkomponenten. Daher reicht es, allein den Rückfuß oder den Vor-
fuß zu betrachten, um aus diesem Gleichgewicht die Kraft P in der Plantaraponeurose zu bestim-
men. Die Hebelarme der Kräfte im Rückfuß ergeben sich aus Abbildung 17.5, so dass für das Mo-
mentengleichgewicht gilt 
 
(17.9) r r A yd R d A h P 0        
 
Für die Kraft P, mit der die Plantaraponeurose den Calcaneus stabilisiert, gilt somit 
 
(17.10) r r A yP (d R d A ) h     
 
Da P den Gegenhalt in den Metatarsalköpfchen findet, ist die horizontale Komponente der Vorfuß-
kraft gleich -P. Die Größe von P hängt implizit ab von der Lage der Schwerelinie. Wird der Fuß nur 
unter dem Rückfuß abgestützt, so ist die Achillessehne entspannt, d.h. im Term  





Abb. 17.5 Belastung der Planateraponeurose. Die Bodenreaktionskraft Rr unter der Ferse und die 
Kraft der Achillessehne üben bezüglich des Drehpunktes des unteren Sprunggelenks ein Drehmo-
ment aus, dem das Drehmoment der Plantaraponeurose entgegen wirkt. Die Beweglichkeit zwi-
schen Talus und Calcaneus wird vernachlässigt. 
 
(17.11) r r A yd R d A    
 
verschwindet Ay und die Kraft in der Plantaraponeurose ist minimal. Sie beträgt dann 
 
(17.12) r rP d W h   
 
bei alleiniger Rückfußunterstützung, wobei W für die Gewichtskraft steht. Da dr etwa gleich groß 
ist wie h, entspricht Pr der Gewichtskraft. Wird dagegen der Fuß nur unter dem Vorfuß gestützt, so 
verschwindet unter der Ferse die Bodenreaktionskraft Rr. Stattdessen wird die Achillessehne ange-
spannt. Ihre Kraft liegt, wie beschrieben, bei etwa dem 3-fachen des Körpergewichts und sie wirkt 
mit einem etwas längeren Hebelarm. Die resultierende Spannung in der Plantaraponeurose bei Be-
lastung im Vorfuß ist daher 
 
(17.13) v AP d 3W h   
 
bei alleiniger Vorfußunterstützung. Pv ist damit fast 3 mal so groß wie die Gewichtskraft - in Über-
einstimmung mit entsprechenden Messungen (Komi et al 1992). 
 Die unterschiedliche Spannung in der Sehnenplatte der Plantaraponeurose - je nach Lage der 
Schwerelinie - hat eine wichtige Konsequenz für die Gangabwicklung, Beim Aufsetzen des Fußes 
über die Ferse ist die Spannung vergleichsweise gering. Dadurch wird die Beweglichkeit des Fußes 
in den unregelmäßigen Gelenkflächen der Lisfranc- und Chopart- Gelenke nicht behindert und der 
Fuß kann sich der Form der Standfläche anpassen. Im gleichen Maße, wie die Schwerelinie nach 
vorne wandert, wächst die Spannung der Sehnenplatte an, und die Beweglichkeit schwindet, indem 
sich die Gelenkflächen ineinander verkeilen. Auf diese Weise versteift sich der Fuß und wirkt beim 
Zehenabstoß als starrer Hebel.  
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 In der gleichen Richtung wirkt der Seilwindenmechanismus (windlass mechanism, Hicks 
1954). Dadurch, dass die Plantaraponeurose sich funktionell über die Zehengrundgelenke hinaus 
erstreckt und in den Gelenkkapseln der Zehengrundgelenke endet, ist es möglich, durch Anheben 
der Zehen die Aponeurose zu spannen. Das Gleiche passiert beim Abrollen über die Zehen. Auch 
hier kommt es zu einer zusätzlichen Anspannung der Aponeurose (Abb. 17.6).  
 
 
Abb. 17.6 Mit dem so genannten Seilwinden Mechanismus wird durch Anheben der Zehen die 
Spannung in der Plantaraponeurse erhöht und damit die Fußwölbung verstärkt. 
 
 Ein weiterer wichtiger Aspekt ergibt sich bei Betrachtung der Höhe h des Sprunggelenks über 
der Standfläche. Wie die Formeln zeigen, ist die Größe von P umgekehrt proportional zu dieser 
Höhe. P nimmt also zu, wenn die Höhe abnimmt. Wenn unter Normalbedingungen das Sprungge-
lenk kurzzeitig vertikal belastet wird, gibt die Wölbung des Fußes elastisch nach und erholt sich 
anschließend. Das tiefe Einsinken des Talus wird begrenzt durch den Anstieg der Spannung in der 
Faszie. Eine entsprechende finite Elemente Rechnung findet sich bei Gefen (2002). Kommt es je-
doch zu einer erheblichen Überlastung mit verstärktem Absinken des Talus, führt dies zu einem so 
starken Anstieg der Spannung in den beteiligten Knochen, dass es zu Mikrofrakturen mit teilweisem 
Einsturz der Trabekelstruktur und einer Verkürzung der Knochen kommt. Dadurch verringert sich 
die Höhe der Wölbung irreversibel. Die Folge ist, dass sich die Spannung in der Aponeurose erhöht 
und damit auch die Gefahr einer weiteren knöchernen Schädigung. Die ist insbesondere dann gege-
ben, wenn beispielsweise in Folge von diabetischen Stoffwechselstörungen die Festigkeit des Kno-
chens gemindert ist. Dies kann dann zu einer beschleunigten Wiederholung der Überlastungsschä-
digungen im Zuge einer Charcot-Arthropathie führen (Mittlmeier u. Mitarb. 2008), bis die Fußwöl-
bung eingestürzt ist, und die beteiligten Knochen in Bruchstücke zerfallen sind. 
17.2.3  Innere Kräfte im Vorfuß 
Im Vorfußbereich zwischen Talus und Zehengrundgelenken sind die inneren Kräfte zunächst von 
der Spannung der Plantaraponeurose bestimmt, die an den Gelenkkapseln der Zehengrundgelenke 
ansetzt. Allerdings kann mit Hilfe der Zehen die Lage der vorderen Bodenreaktionskraft Rv über 
den Ballen hinaus nach vorne verlagert werden. Das beeinflusst und vergrößert die inneren Kräfte 
im Vor- und Rückfuß, Im Vorfuß, weil durch die Mitbeteiligung der Zehen Kräfte über den Vorfuß 
auf das Sprunggelenk und den Unterschenkel übertragen werden, im Rückfuß, weil der verlängerte 
Vorfußhebel eine größere Kraft in der Achillessehne zur Kompensation erfordert. 





Abb. 17.7 Schnitt durch den 1. Strahl zur Bestimmung der Gelenkbelastung im Interphalangealge-
lenk. F Bodenreaktionskraft, Fhl Kraft des Zehenbeugers, L1 Hebelarm der Bodenreaktionskraft, L2 
Hebelarm des Zehenbeugers hallucis longus (Nach Jacob, 2001) 
 
 Den größten Beitrag zu den Zehenkräften liefert der 1. Strahl. Aus Präparatmessungen von 
Jacob (2001) ergibt sich für das Verhältnis der Hebelarme (vgl. Abb. 17.7) 
 
(17.14) 1 2L L 2,2  
 
so dass sich wegen 
 
(17.15) 1 2 hlL F L F 0     
 
für die Größe der Sehnenkraft Fhl ergibt 
 
(17.16) hlF 2,2 F   
 
Die Kraft Fhl des Zehenbeugers beträgt also das 2,2 fache der Bodenreaktionskraft F. Aus der vek-
toriellen Addition der beiden Kräfte unter Berücksichtigung einer Neigung der Hallucis-Sehne um 
15° gegen die Horizontale ergibt sich für die resultierende Gelenkkraft das 2,6-fache der Bodenre-
aktionskraft. Die Kraft F, mit der sich der Zeh am Boden abdrückt, lässt sich nicht modellmäßig 
erschließen, sondern sie muss gemessen werden. Die plantare Fußdruckmessung liefert einen Wert 
von ca. 25% der Gewichtskraft (Jacob 2007). Da die Gelenkbelastung das 2,6 fache der Gewichts-
kraft beträgt, resultiert eine Gelenkbelastung in Höhe von 65% des Körpergewichts. Entsprechende 
Rechnungen für das proximal gelegene Metatarso-Phalangealgelenk liefern höhere Belastungen 
wegen des längeren Hebelarms der Bodenreaktionskraft. Bei den übrigen Strahlen sind die Belas-
tungen der Zehengelenke kleiner, die Rechnung erfolgt in analoger Weise unter Berücksichtigung 
der jeweiligen anatomischen und geometrischen Verhältnisse. 
17.2.4  Verformung des Fußes 
Das Ausmaß der elastischen Verformungen im Fuß ist normalerweise gering. Anthropometrische 
Untersuchungen von Xiong et al. (2009) an jungen Probanden lieferten beim Vergleich zwischen 
einer geringen Fußbelastung und einer Belastung mit dem ganzen Körpergewicht ein Absinken der 
medialen Malleolen gegen die Standfläche um etwa 1 mm (Männer 1,3 mm, Frauen 0,7 mm). Auf-
grund radiologischer in vivo Untersuchungen führte Carlsöö (1968) die Höhenänderung im wesent-
lichen auf Weichteilverformungen zurück und stellte fest, dass Veränderungen am Fußskelett nicht 
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nachweisbar seien. Ebenfalls mit radiologischen Methoden bezifferte Gefen (2002) die Höhenab-
nahme auf 0,15 mm. Finite Elemente Rechnungen sagen erheblich größere Höhenverluste vorher, 
wenn die Plantarfaszie chirurgisch verlängert oder ihre elastischen Eigenschaften entsprechend ver-
ändert werden. 
17.3    Posturographie 
Im beidbeinigen, normalen Stehen befindet sich der Körperschwerpunkt einige cm ventral vor der 
Lendenwirbelsäule etwa in Höhe des 4. Lendenwirbelkörpers. Eine generelle, anatomisch genaue 
Lokalisierung ist nicht möglich, da der Körperschwerpunkt von der Lage der Schwerpunkte der 
einzelnen Körperteile abhängt, die wiederum von deren Massenverteilung und deren momentaner 
Position abhängen. Um einen stabilen Stand zu gewährleisten und ein Umfallen zu verhindern, 
müssen sich die Füße als Unterstützungsfläche unterhalb des Schwerpunkts befinden. Da diese Be-
dingung auch bei Belastungsänderungen erfüllt bleiben muss, ist ein komplizierter Regelmechanis-
mus erforderlich, der den Schwerpunkt oberhalb der Standfläche hält, und der ein dynamisches 
Gleichgewicht ermöglicht. Die Messung dieses Regelverhaltens mit Hilfe der Bodenreaktionskräfte 
wird als Posturographie bezeichnet. 
 
 
Abb. 17.8, Schema zur Posturographie. Der Ursprung des Koordinatensystems liegt in der Stand-
fläche unterhalb des Sprunggelenks. Im Schwerpunkt greift die Gewichtskraft W an. Ihre Wirkungs-
linie ist gegen die der Bodenreaktionskraft versetzt so dass ein Drehmoment entsteht, das in der 
dargestellten Situation zu einer beschleunigten Zunahme des Neigungswinkels Θ führt. 
 
 Die biomechanische Beschreibung der Gleichgewichtsregelung geschieht über das Modell des 
invertierten Pendels. Ein einfaches Beispiel hierfür ist das Balancieren eines senkrecht gerichteten 
Stabes auf der Fingerspitze. Wenn der Schwerpunkt des Stabes sich nicht exakt über dem Unter-
stützungspunkt befindet oder der Stab sich zur Seite neigt oder sich seitlich bewegt, kippt er zur 
Seite. Um das zu verhindern, muss der Finger entsprechend nachgeführt werden. Eine unmittelbare 
Übertragung auf den Stand ist nicht möglich, da die Unterstützungsfläche nicht bewegt werden 
kann. Dafür aber kann die Lage des Kraftangriffspunktes der Bodenreaktionskraft durch Änderung 
der Belastungsverteilung in den Füßen verschoben werden.  
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 Abbildung 17.8 zeigt ein Schema, mit dem in Anlehnung an Winter et al. (1995) die grundle-
genden Vorgänge zur Aufrechterhaltung des dynamischen Gleichgewichts beschrieben werden sol-
len. Gezeigt ist ein Fuß in der Seitansicht. Die x-Koordinatenachse verläuft in der Unterstützungs-
fläche mit dem Ursprung unterhalb des Sprunggelenks. Der Fuß wird unterstützt im Rück- und Vor-
fußbereich, auf die die Unterstützungskräfte Rr und Rv einwirken. Der Einfachheit halber werden 
im Folgenden nur die Vertikalkomponenten betrachtet. Die resultierende Bodenreaktionskraft R 
wirkt im Kraftangriffspunkt bei xR. Das Sprunggelenk trägt den Rumpf, dessen Schwerpunkt sich in 
der Entfernung h oberhalb der Sprunggelenke befindet. Der Rumpf ist um den Winkel  vorge-
neigt, so dass der Schwerpunkt und damit auch die Wirkungslinie der Gewichtskraft W um xW ge-
gen das Sprunggelenk versetzt sind 
 
(17.17) Wx h tan    
 
Da  sehr klein ist, kann in guter Näherung geschrieben werden 
 
(17.18) Wx h   
 
Die beiden entgegengesetzt wirkenden Kräfte R und W üben ein Drehmoment aus, das zu einer 
Drehbewegung des Rumpfes um das Sprunggelenk führt. Die Winkelbeschleunigung   ergibt sich 
aus dem Drehimpulssatz 
 
(17.19) R Wx R x W I       
 
Dabei ist J das Trägheitsmoment des Rumpfes bezüglich der Sprunggelenksachse. Zur Vereinfa-
chung vernachlässigt man den Unterschied zwischen Gewichtskraft und Bodenreaktionskraft und 
setzt 
 
(17.20) | | | |R W  
 
Weiterhin kann mit Hilfe von Gl. 17.18   ersetzt werden, so dass für die Beschleunigung x  des 
Schwerpunktes in x-Richtung folgt 
 
(17.21) R W W
W W R
( x x ) W x J h
x (x x ) h W / J
    




Das bedeutet, dass für die Kippbewegung der Abstand zwischen den beiden Wirkungslinien ent-
scheidend ist. Wo sie verlaufen, ist gleichgültig. Allerdings gilt die Einschränkung, dass beide Li-
nien innerhalb der Standfläche verlaufen müssen. Für die Bodenreaktionskraft ist diese Einschrän-
kung unmittelbar klar, da sie ja nur innerhalb der Standfläche erzeugt werden kann. Daraus resul-
tiert die Eingrenzung der Schwerelinie auf die Standfläche. Bewegt sie sich über die Standfläche 
hinaus, kann die Bodenreaktionskraft nicht mehr folgen und ein Fallen kann nur durch eine 
Schwerpunktverlagerung durch Arm- oder Rumpfbewegungen oder einen Ausfallschritt zur Ver-
größerung der Standfläche vermieden werden.  
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 In Abbildung 17.8 ist xW größer als xR so dass Wx  positiv ist, der Schwerpunkt beschleunigt 
also seine Kippbewegung nach vorne. Das führt dazu, dass der Angriffspunkt der Bodenreaktions-
kraft xR durch Anspannen der Plantarextensoren, etwa des Triceps surae, über die Wirkungslinie der 
Schwerkraft hinaus nach vorne verlagert werden muss, so dass sich das Vorzeichen der Beschleuni-
gung umkehrt und der Schwerpunkt zurück wandert. Das ruft die entgegengesetzte Reaktion hervor, 
nämlich dass der Kraftangriffspunkt durch Entspannen des Triceps surae und Aktivieren des Fuß-
hebers z.B. des Tibialis anterior rückverlagert wird und so die Rückwärtsbewegung gebremst wird. 
Diese Vorgänge wechseln sich ab, so dass ein dynamisches Gleichgewicht entsteht. 
 
 
Abb. 17.9 Typischer zeitlicher Verlauf der x-Koordinate der Schwerelinie (COM) und der Bodenre-
aktionskraft (COP). Nach Winter et al. 1995 
 
 In Abbildung 17.9 ist ein typischer Verlauf der beiden Koordinaten dargestellt. Die Koordina-
ten sind mit COM bzw. COP bezeichnet, da sich für die Lokalisierung des Kraftangriffspunktes die 
Bezeichnung COP (“center of pressure“) und für die Wirkungslinie der Schwerkraft die Bezeich-
nung COM (“center of mass“) weitgehend durchgesetzt hat. Beim COM ist zunächst der Punkt im 
dreidimensionalen Raum gemeint, häufig aber auch nur die zweidimensionale Projektion in die 
Standebene. Es ist zu erkennen, dass beide Parameter Schwingungen um eine Gleichgewichtslage 
5,5 cm vor dem Sprunggelenk ausführen und dass im Vergleich mit den Ausschlägen des COM der 
COP die größeren Ausschläge und die höhere Frequenz hat. Die höhere Frequenz ist erforderlich, 
um ein schnelles Reagieren der Regelung zu gewährleisten, die größeren Ausschläge sind erforder-
lich, um die Schwingungen des COM „einzufangen“. Begrenzt ist die Amplitude durch die Länge 
des Fußes, wobei der COM nicht über die Randzonen des Fußes hinaus laufen darf, da dann der 
COP ihn nicht mehr zurückholen könnte.  
 Die Regelung des Gleichgewichts durch Verlagern des Schwerpunktes über die Flexi-
on/Extension im Sprunggelenk wird als Sprunggelenksstrategie bezeichnet. Daneben gibt es die 
Hüftstrategie, bei der die Hüftgelenksflexoren und Extensoren aktiviert werden, um so den Schwer-
punkt gegenüber dem Kraftangriffspunkt zu verschieben. Gleichzeitig werden bei der Hüftbeugung 
aber auch einzelne Körpersegmente beschleunigt, wobei deren Reaktionskräfte ebenfalls stabilisie-
ren können. Diese Strategie wird am deutlichsten, wenn beim Balancieren auch die Arme eingesetzt 
werden. Allerdings kommt die Hüftstrategie beim Gesunden nur vergleichsweise selten zum Einsatz 
(Hof et al. 2005). 
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 Anders ist es in der Frontalebene. Auch hier muss ein dynamisches Gleichgewicht erzeugt 
werden, und die Projektion des Schwerpunkts muss innerhalb der Standfläche liegen. Hierzu kommt 
beim beidbeinigen Stand eine Hüftgelenksstrategie zum Einsatz, bei der im wesentlichen durch ein-
seitiges Heben/Senken des Beckens und damit verbunden durch Be- und Entlastung eines Beins der 
COP längs der z-Achse verschoben wird. Dagegen spielt hier die Sprunggelenksstrategie keine we-
sentliche Rolle. Dabei wird jeweils der eine Fuß um seine Längsachse nach innen, der andere nach 
außen gedreht, so dass der Kraftangriffspunkt nach medial bzw. lateral verschoben wird. Da aber 
die Breite des Fußes nur gering ist, ist diese Gleichgewichtsstrategie von untergeordneter Bedeu-
tung. 
 Die Komplexität des Regelmechanismus beinhaltet, dass ganz unterschiedliche Mechanismen 
an der erfolgreichen Balance des Körperschwerpunkts über der Standfläche beteiligt sind. Hierzu 
gehören unter anderem der Gesichtssinn, der Gleichgewichtssinn, die Propriozeption als Eigen-
wahrnehmung der Stellung der Sprunggelenke, die Wahrnehmung der Belastung der Füße sowie die 
neuromuskuläre Steuerung der Haltung. Bei Störungen eines oder mehrerer dieser Sinne wird der 
Regelmechanismus beeinträchtigt. In der Folge können die Schwankungen zunehmen, oder es kann 
sich die Frequenz der Regelschwingungen verlangsamen. Das hat zu einer Fülle verschiedener pos-
turographischer Untersuchungstechniken geführt, bei denen Störungen des Gleichgewichtssinns und 
der Balanceregulierung quantifiziert werden.  
 Wie die oben angestellten Überlegungen zeigen, liefern sowohl der COP als auch der COM 
wichtige Aussagen zu den Regelmechanismen, so dass man bestrebt ist, beide Größen zu messen. 
Die Messung des COP gestaltet sich vergleichsweise einfach. Eine Kraftmessplattform, die mit ei-
ner Frequenz von 50 Hz oder höher arbeitet, kann bereits verwertbare Daten liefern. Für höhere 
Ansprüche an die zeitliche Auflösung sind Abtastraten von typischerweise 100 Hz oder darüber zu 
verwenden. Abbildung 17.10 zeigt eine typische Messung der COP-Bewegung eines gesunden Pro-
banden in zwei verschiedenen Darstellungen. Die Messung des COM gestaltet sich aufwändiger. 
Eine direkte Messung ist nicht möglich, stattdessen müssen alle Körpersegmente erfasst und daraus 
der Schwerpunkt berechnet werden. Das kann durch optische Messtechniken erfolgen. Alternativen 
ergeben sich, wenn die Arme gegenüber dem Rumpf nicht bewegt werden, sodass nur die Rumpf-
bewegungen erfasst werden müssen. Das kann mit Beschleunigungs-Messverfahren erfolgen. Sie 
erlauben auf der Basis von Gleichung 17.21 die Bestimmung des COM, wenn der COP gleichzeitig 
gemessen wird.  
 Für klinische Anwendungen werden häufig zwei Messungen unter unterschiedlichen Bedin-
gungen, z. B. „Augen auf“ gegen „Augen geschlossen“, mit einander verglichen. Beispielsweise 
werden bei Patienten mit diabetischem Fuß, bei denen auf Grund einer Neuropathie eine Störung 
der Sensorik des Fußes vermutet werden kann, vergleichende Untersuchungen mit geöffneten und 
geschlossenen Augen vorgenommen, um zu ermitteln, wie stark die Gleichgewichtsregulierung auf 
optische Rückmeldungen zurückgreift. Eine Erweiterung dieser Untersuchungen ergibt sich durch 
Integration gezielter oder zufälliger Störungen, etwa Änderungen der Neigung der Standfläche (Ho-
rak und Nashner 1986). Für einen quantitativen Vergleich werden die Messdaten auf Grund einer 
statistischen Analyse (Collins et al. 1993) charakterisiert. Die wichtigsten Charakteristika sind der 
in einer bestimmten Zeit zurückgelegte Weg, die mittlere Frequenz und die Frequenzverteilung so-
wie die Richtung, in der die Schwankung am stärksten bzw. schwächsten ausfällt. Die Posturogra-
phie beschränkt sich in ihrer Methodik auf die Untersuchung der Lage und Wanderung des Kraftan-
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griffspunktes. Sie verzichtet aber auf die detaillierte Untersuchung der plantaren Stützkräfte. Dies 
ist Gegenstand der Druckverteilungsmessung. 
 
Abb. 17.10 Typische COP Kurven eines Probanden in zwei Darstellungen. Links, Als Koordinaten-
Zeitdiagramm, rechts als x-y Diagramm zur Darstellung der Trajektorie. Die Messdauer betrug 20 
sec. Die Kurven weisen kleine Schwankungen und schnelle Ausgleichsbewegungen auf. Die Stan-
dardabweichung der X-Komponente (sagittal) ist etwas kleiner als die der z-Komponente (transver-
sal). Die transversale Komponente enthält höhere Frequenzen als die in a-p Richtung  
17.4    Plantare Druckverteilung 
An der Berechnung der Kräfte in den Vorfußgelenken in Abschnitt 17.2.3 wird deutlich, dass für 
die konkrete Bestimmung von Belastungen die Kenntnis des Kraftangriffspunktes und der dort wir-
kenden Kraft nicht ausreicht. Für die Berechnung der inneren Kräfte im Vorfuß beispielsweise muss 
die Kraft, die vom Boden auf den großen Zeh beim Abrollvorgang ausgeübt wird, bekannt sein, um 
eine zahlenmäßige Abschätzung der Gelenkkräfte zu erhalten. Je detaillierter das Wissen ist, das 
über die einwirkenden Einzelkräfte, insbesondere ihren Angriffspunkt, ihre Richtung und ihre Stär-
ke zur Verfügung steht, um so genauere Angaben zur Belastung einzelner Knochen, Gelenke oder 
Fußregionen sind möglich. Ein wichtiges und weit verbreitetes Instrumentarium dazu ist die planta-
re Druckverteilungsmessung, die auch als Pedographie oder Pedobarographie bezeichnet wird. Mit 
der Einschränkung allerdings, dass mit handelsüblichen Systemen die Richtung der einwirkenden 
Kräfte nicht erfasst wird. Entweder wird nur die Normalkomponente gemessen, z.B. bei kapazitiven 
Sensoren, oder es wird nur eine Aussage über die Stärke der Kraft gemacht, nicht aber über ihre 
Richtung. Eine separate, ortsaufgelöste Messung der Scherspannungen in sagittaler oder longitudi-
naler Richtung ist mit den gängigen Systemen nicht möglich. Dazu sind Sonderanfertigungen erfor-
derlich, die alle 3 Kraftkomponenten simultan messen können (siehe z.B. Yavuz et al. 2007).  
17.4.1  Druck-Messverfahren. Anforderungen und generelle Lösungen 
Die Druckverteilungsmessung soll die plantar eingeleiteten Kräfte orts- und zeitaufgelöst messen. 
Dazu wurde eine Vielzahl von Mess-Systemen entwickelt. Eine gute Übersicht der verschiedenen 
Methoden für die Messung der Normal- und Scherspannung findet sich bei Urry (1999). Die fol-
gende Darstellung beschränkt sich auf die kommerziell üblichen Mess-Systeme für den Druck auf 
der Oberfläche. Üblich sind zwei Konfektionierungen der Mess-Systeme mit unterschiedlichen 
Anwendungen, Stationäre Messplattformen, die für den Barfußstand oder Barfußgang ausgelegt 
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sind, und mobile Messeinlegesohlen, die im Schuh zwischen Fuß und Schuh bzw. Einlage getragen 
werden. Die folgenden Überlegungen beziehen sich auf Einlegesohlen, gelten aber entsprechend für 
Messplattformen. Allerdings ist ein unmittelbarer Vergleich der Messdaten der beiden Systeme 
nicht möglich, schon allein weil einmal im Barfußgang, einmal im Schuh gemessen wird.  
 Druck-Mess Systeme bestehen aus einer regelmäßigen Anordnung (Matrix) von Kraftsenso-
ren mit bekannter Fläche. Wird auf sie eine Kompressionskraft ausgeübt, verformen sie sich und 
verändern dabei ihre elektrischen Eigenschaften. Um sie für biomechanische Messungen einsetzen 
zu können, müssen die Sensoren eine Reihe von Anforderungen erfüllen,  
 möglichst kleine Fläche des einzelnen Sensors 
 möglichst lückenlose Überdeckung der Messfläche 
 schnelle elektronische Auslesung der einzelnen Zellen 
 geringe Hysterese und hohe Reproduzierbarkeit der Messungen 
 Bei Messeinlegesohlen, Flexibler Träger für die Sensoren, dabei keine Beeinträchtigung der Ge-
nauigkeit auch bei Anpassung der Form an den Fuß oder die Einlage 
 Möglichkeit der wiederholten Sterilisierung  
 Kommerzielle Messsysteme, die diese Anordnungen erfüllen, verwenden zumeist kapazitive 
oder FSR (force sensitive resistor)-Sensoren. Dabei wird die Kapazitäts- bzw. die Widerstandsände-
rung zwischen zwei Leiterplatten bei Kraft- bzw. Druckeinwirkung gemessen. Die Sensoren mitteln 
die einwirkende Kraft über die gesamte Sensorfläche. Das heißt, dass ein Sensor mit der Fläche A 
auf den eine Kraft F einwirkt, einen Wert für den Druck p liefert, 
 
(17.22) p F A  
 
Daher ist die Fläche der einzelnen Sensoren ein wichtiges Charakteristikum des Messsystems. 
Großflächige Sensoren liefern vergleichsweise rausch- und störungsarme Signale. Gegen große 
Sensorflächen sprechen allerdings, 1) große Kontaktflächen deformieren leicht unter lokaler Belas-
tung und führen zu nichtlinearen Veränderungen der Kennlinie, 2) sie liefern irreführende Werte, 
wenn die zu untersuchende Struktur in ihrer Größe mit der Sensorgröße vergleichbar ist. Dann kön-
nen durch zufällige Verschiebungen zwischen Sensor und Messobjekt Artefakte entstehen (Abb. 
17.11).  
 
Abb. 17.11, Einfluss der Positionierung des Drucksensors unter dem Fuß bei der Vermessung klei-
ner Strukturen. Wenn wie im Beispiel die Zehenfläche zwei statt eines Sensors abdeckt, ist die be-
lastete Fläche doppelt so groß und der Druckwert daher nur halb so groß.  
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 Ähnliche Überlegungen gelten bezüglich der Anordnung der Mess-Sensoren. Sie sollten die 
Messfläche möglichst lückenlos überdecken, um zu vermeiden, dass die Abstützung des Fußes 
messtechnisch nicht vollständig erfasst wird. In diesem Falle wird die Summe aller Kräfte kleiner 
als die Gesamtkraft sein, wenn sie gleichzeitig mit einer Kraftmessplattform gemessen wird. Bei 
Systemen, wo dieser Effekt nicht vernachlässigt werden kann, muss nach der immer erforderlichen 
Kalibrierung am Patienten zusätzlich auch das Körpergewicht berücksichtigt werden. Die schnelle 
Auslesung der Messzellen ist erforderlich, um eine hohe Messfrequenz zu erreichen. Die Messfre-
quenz gibt die Anzahl der Auslesezyklen für das gesamte Mess-System an. Typisch sind 50 Hz, für 
Sportanwendungen sind höhere Frequenzen üblich. 
 
 
Abb. 17.12 Links: Anordnung der 99 Mess-Sensoren in einer PEDAR Mess-Einlegesohle der Firma 
Novel GmbH München zur Bestimmung des plantaren Fußdrucks. Rechts: Typische Druckvertei-
lung (Spitzendruck) eines fußgesunden Probanden mit Fehlerbalken zur Darstellung der Stan-
dardabweichung bei Wiederholungsmessungen an aufeinanderfolgenden Tagen. Über alle Sensoren 
gemittelt beträgt die relative Standardabweichung 22%. Bei Mittelung nur über die mit mehr als 
100 kPa belasteten Sensoren beträgt sie 16%. Ein Referenzbalken rechts unten liefert den Maßstab 
für einen 200 kPa Druckwert. 
 
Abb 17.13 Typische Häufigkeitsverteilung der Messwerte (Sensor liegt im lateralen Fersenbereich) 
bei 29 Wiederholungsmessungen an 10 aufeinander folgenden Werktagen. Um den Mittelwert von 
112 kPa (gestrichelte Linie) schwanken die Werte  im Bereich zwischen 70 und 170 kPa 
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 Die Reproduzierbarkeit von Messungen wird durch verschiedene Einflussfaktoren beeinträch-
tigt. Hierzu gehören neben apparativen Messfehlern auch intraindividuelle Abweichungen, etwa 
durch leicht abweichende Gangmuster bei Wiederholungsmessungen. Hinzu kommen die schon 
behandelten Positionierungsfehler, die durch unterschiedliche Positionierung des Fußes zu den 
Druckmess-Sensoren entstehen. Abbildung 17.12 rechts zeigt typische Druckwerte und ihre Streu-
ung. Ein Beispiel für die Messwertstreuung eines einzelnen Sensors bei Wiederholungsmessungen 
zeigt Abbildung 17.13. Die in dem Beispiel gegebenen Werte der relativen Standardabweichung 
(engl, coefficient of variation = Standardabweichung/Mittelwert) von 16% bzw. 22% können als 
typisch angesehen werden. Putti und Mitarbeiter (2007) und Gurney und Mitarbeiter (2008) kom-
men in ähnlichen Studien zu vergleichbaren Werten, wobei dort jeweils mehrere Sensoren einer 
Fußregion zusammengefasst wurden. 
 Im klinischen Einsatz müssen die Mess-Systeme wiederholt einsetzbar sein. Das erfordert, 
dass diese Systeme wiederholt desinfiziert werden können, ohne dass sie dabei Schaden nehmen. 
Manche Hersteller geben hierzu Empfehlungen, systematische Untersuchungen hierzu fehlen aller-
dings. 
17.4.2  Druck-Messverfahren, Interpretation der Messungen. 
Jeder Mess-Sensor definiert einen plantaren Messort, für den das Mess-System eine Kraft-Zeit-
Kurve liefert. In Abbildung 17.14 sind zwei solche Kurven dargestellt. Aus den Kraft-Zeit-Kurven 
werden Druck-Zeit-Kurven, wenn die Kraftwerte durch die Fläche des Sensors dividiert werden. Da 
solche Kurven für jeden Messort geliefert werden, entsteht eine Datenfülle, die erst im Zuge einer 
Datenanalyse und Datenreduktion interpretierbar gemacht werden muss. In einem ersten Schritt 
wird meistens über mehrere Gangzyklen gemittelt, wenn der Untersucher sicherstellen kann, dass 
sich das Gangbild während der Messung nicht verändert hat. Hierdurch wird der Einfluss von intra-
individuellen Schwankungen beim Gehen verringert. Die biomechanische Auswertung der Druck-
verteilungsmessungen berücksichtigt zunächst den Umriss des Abdrucks insgesamt, dann die lokal 
und zeitlich differenzierte Druckverteilung. Die lokale Druckverteilung liefert Aussagen, welche 
Gebiete stark belastet sind und wo mit erhöhter Gewebsgefährdung zu rechnen ist. Die zeitliche 
Verteilung liefert Aussagen zum Gangmuster und zur Dauer der Belastungen. Für die Auswertung 
und Datenanalyse stehen verschiedene methodische Vorgehensweisen im Vordergrund, die auch 
kombiniert angewendet werden können. 
 Analyse der einzelnen Messorte. Es werden zur Beschreibung jeder einzelnen Kraft-Zeit bzw. 
Druck-Zeit Messkurve charakteristische Werte berechnet. Hierzu gehören, der Spitzenwert des 
Drucks, das Kraft-Zeit-Integral bzw. das Druck-Zeit-Integral sowie der zeitliche Mittelwert. Der 
Spitzenwert (siehe Abb. 17.14) repräsentiert den größten Messwert. Er hat herausragende Bedeu-
tung für die klinische Anwendung und wird gerne benutzt, um das Risiko von Gewebsschädigungen 
zu quantifizieren. Die biomechanische Grundlage für diese Interpretation ist allerdings nicht gesi-
chert. Das Kraft-Zeitintegral ist der Flächeninhalt der Kraft-Zeit-Kurve und wird durch Integration 
über die Zeit berechnet, was jedoch durch die Softwarelösung bei einzelnen Herstellern nicht immer 
gewährleistet ist (Melai u. Mitarb. 2011). Biomechanisch beschreibt das Kraft-Zeit-Integral den 
Kraftstoß, der in der betrachteten Zeitspanne über die Fläche am Messort auf den Fuß einwirkt. Ent-
sprechendes gilt für das Druck-Zeit-Integral, das auch als Druck-Dosis bezeichnet werden kann 
(Drerup 2001). Der zeitliche Mittelwert ist der Quotient aus Kraft- bzw. Druck-Zeitintegral und der 
Belastungsdauer. Die Belastungsdauer kann auf verschiedene Weise definiert werden, 1) als die von 





Abb. 17.14 Synchron gemessene Kraft-Zeit-Kurven einer Mess-Einlegesohle eines gesunden Pro-
banden an zwei Messorten. Links, Ferse, rechts, Metatarsalköpfchen unter dem 1. Strahl. Die Zeit-
skala beginnt jeweils mit dem Fersenauftritt. Die eingezeichneten charakteristischen Werte Spit-
zenwert und Mittelwert dienen zur Beschreibung der Höhe der Belastung. Die Fläche des Rechtecks 
aus Mittelwert und Belastungsdauer ist gleich dem Kraft-Zeitintegral  
 
Ort zu Ort unterschiedliche Belastungsdauer des einzelnen Messortes, 2) als die Bodenkontaktzeit 
des Fußes, in der der Fuß (gleich ob über Ferse oder Zehen) Bodenkontakt hat, 3) als Schrittzyklus-  
zeit, also als die Dauer entweder eines Schrittes oder eines Doppelschrittes. Die gängige graphische 
Aufarbeitung der genannten Werte ist die Darstellung in Form von Druckverteilungen, wobei wie 
bei einer Höhenkarte für jeden Messort der ermittelte Wert an seinem Ort graphisch oder als Zah-
lenwert dargestellt wird (siehe Abb. 17.12 rechts). Anstelle getrennter Darstellungen für die ver-
schiedenen Parameter ist auch eine kombinierte Darstellung möglich (Drerup et al. 2001), die Spit-
zendruck, mittleren Druck, Belastungsdauer und Kraft-Zeit-Integral in einer einzigen graphischen 
Darstellung vereinigt.  
 Regionale Analyse. Sie wird gerne bei Untersuchungen und Vergleichen im Rahmen von Ko-
hortenstudien eingesetzt. Grundlage bildet die Summation von Kurven benachbarter Messorte, die 
bestimmte Fußregionen abdecken. Eine einfache Einteilung des Fußes unterscheidet Rückfuß, Mit-
telfuß, Ferse und Zehen. Die Entwicklung zu kleineren Mess-Sensoren begünstigt differenziertere 
Aufteilungen. Die in Abschnitt 17.2.3 vorgestellte Berechnung der Kräfte und Belastungen einzel-
ner Strahlen erfordert kleine, genau abgegrenzte Regionen. Die graphische Darstellung erfolgt wie 
bei der Druckverteilung. Allerdings werden hier die ermittelten Werte nicht einzelnen Messorten 
sondern den einzelnen Fußregionen zugeordnet. Ein Sonderfall ergibt sich, wenn alle Messorte des 
gesamten Fußes zusammengefasst werden. Die resultierende Kraft-Zeit Kurve entspricht dann der 
mit einer Kraftmessplattform gemessenen Kurve der Normalkomponente der Bodenreaktionskraft. 
Im Einbeinstand, oder wenn beide Füße zusammen erfasst werden, ist der zeitliche Mittelwert der 
Kraft-Zeit-Kurve gleich dem Körpergewicht.  
 Kraftangriffspunkt-Analyse. Zu jedem Zeitpunkt des Bodenkontakts wird der momentane 
Kraftangriffspunkt (COP) berechnet. Dazu muss die ganze Fußsohle von Sensoren abgedeckt sein. 
Die zugehörige graphische Darstellung erfolgt meist durch die Ganglinie, die die in regelmäßigen 
Zeitabständen berechneten COP Punkte miteinander verbindet. Wenn dann zusätzlich die einzelnen 
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COP Punkte mit dargestellt werden, ergibt sich eine aussagekräftige Darstellung des Abrollvor-
gangs. Insbesondere werden die Bereiche sichtbar, die besonders lange belastet werden, da hier die 
COP-Punkte dicht beieinander liegen. Die Ganglinie wird im Allgemeinen in eine Darstellung der 
Druckverteilung integriert. Eine andere Darstellung entsteht, wenn neben dem Fortschreiten des 
Kraftangriffspunktes in x-Richtung, wiederum in regelmäßigen Zeitintervallen erfasst, auch die 
momentane Bodenreaktionskraft dargestellt wird. Letztere wird durch Striche („Stäbe“) entspre-
chender Länge in y-Richtung illustriert. Ein Beispiel für ein so entstandenes Stabdiagramm zeigt 
Abbildung 17.15. Bei dieser Darstellung wird aus Gründen der Übersichtlichkeit meist auf die 
Druckverteilung verzichtet.  
 
 
Abb. 17.15 Stabdiagramm zur Darstellung der Wanderung des Kraftangriffspunktes einer typischen 
Gangabwicklung eines gesunden Probanden in einem normalen Schuh. Aus den Normalkraftdaten 
wird in einem zeitlichen Abstand von 0,02 s die x-Koordinate des COP und die zugehörige Boden-
reaktionskraft F ermittelt. Die dichte Reihenfolge in der Ballen- und Zehenregion zeigt die lange 
Belastungsdauer dort an. 
 
 Gradientenanalyse. Bei dieser Methode (Mueller et al. 2005) wird die Druckverteilung nach 
Druckdifferenzen zwischen benachbarten Messorten untersucht. Dabei interessieren besonders die 
Orte, an denen ein hohes Druckgefälle (Druckgradient) auftritt. Der biomechanische Hintergrund 
ist, dass an Orten mit hohem Druckgefälle auch mit hohen inneren Spannungen im Gewebe gerech-
net werden muss (Zou et al. 2007), so dass hier das Risiko von Gewebsschädigungen erhöht ist  
17.4.3  Bodenreaktionskraft und plantarer Druck. 
Im Stand ist die Bodenreaktionskraft konstant und entgegengesetzt gleich der Gewichtskraft. Diese 
Kraft, wenn sie flächig auf die Fußsohle einwirkt, erzeugt den plantaren Druck. Um die Größenord-
nung der zu erwartenden Druckwerte abzuschätzen, geht man von der einfachsten Vorstellung, 
nämlich einer gleichmäßigen Druckverteilung unter der gesamten Fußfläche innerhalb des Umrisses 
des Fußes aus. 150 cm² sind ein typischer Wert dieser Fläche. Die Bodenreaktionskraft einer Ver-
suchsperson betrage 750 N und verteile sich im zweibeinigen Stand gleichmäßig auf beide Füße. 
Dann beträgt der plantare Druck unter den Füßen 
 
(17.23) 2 2750 N / 300 cm 2,5 N / cm 25 kPa    
 
Entsprechend ist der Druck beim Einbeinstand doppelt so hoch und beim einseitigen Ballenstand 
mit auf 1/3 reduzierter Standfläche nochmals 3 mal so hoch, also 150 kPa. Im Realfall jedoch ist die 
Druckverteilung unter der Fußsohle nicht gleichmäßig und der Fuß stützt sich im Mittelfußbereich 
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weniger ab, dafür mehr im Zehen-, Fersen- und Ballenbereich sowie lateral im Bereich des 5. 
Strahls. Hier ist mit erhöhten Druckwerten zu rechnen. Der systolische Druck in den Blutgefäßen 
des Fußes beträgt etwa 30 kPa. Die Durchblutung wird dort solange unterbrochen, wie dieser Wert 
überschritten wird. Das ist der Fall bei längerem unbewegtem Stehen bei verkleinerter plantarer 
Stützfläche. Dem wirken die natürlichen Körperschwankungen entgegen. Sie reichen aus, um die 
Blutleere zeitlich zu begrenzen und so ischämische Schädigungen zu verhindern.  
 Beim Gehen erhöht sich die Belastung einzelner Fußregionen gegenüber dem Stehen. Das hat 
verschiedene Ursachen,  
 Bis auf die beiden Doppelstandphasen in einem Doppelschrittzyklus ruht das ganze Körperge-
wicht jeweils auf einem Fuß. 
 Der Abrollvorgang führt zu einer Verringerung der Bodenkontaktfläche. Das gilt besonders in 
Phasen erhöhter Krafteinleitung während des Fersenkontaktes beim Abbremsen und während des 
Zehenabstoßens beim Beschleunigen. 
 Dynamische Effekte – beispielsweise das Heben und Senken des Körperschwerpunkts – führen zu 
einer Modulation der Bodenreaktionskräfte, so dass die typische M-Form entsteht (vgl. Abb. 
17.16). Während der beiden Spitzenbelastungen beträgt die Bodenreaktionskraft etwa das 1,2 fa-
che des Körpergewichts.  
 Zusätzlich zu den Normalkräften können Scherkräfte auftreten, und zwar hauptsächlich während 
der Abbrems- und Beschleunigungsphasen. Sie machen nur einen Bruchteil (typischerweise ¼) 
der Normalkräfte aus.  
 
 
Abb. 17.16, Vertikalkomponente der Bodenreaktionskraft unter verschiedenen Bedingungen. Im 
Stehen beträgt sie 100% des Körpergewichts. Ebenso beim langsamen Gehen während der Einbein-
standphase. Beim normalen Gehen kommen dynamische Kräfte hinzu und es entsteht die charakte-
ristische doppelhöckrige Kurve. In allen Fällen ist das zeitliche Mittel gleich dem Körpergewicht. 
Der Beitrag des kontralateralen Beins ist nicht dargestellt (abgewandelt nach Perry, 1992). 
 
17.4.4  Einflussfaktoren der plantaren Druckverteilung. 
Von Morag und Cavanagh. (1999) stammen Längsschnittuntersuchungen im Barfußgang zu funkti-
onellen und strukturellen Parametern, die die plantare Druckverteilung bestimmen. Ihr sehr detail-
liertes Ergebnis lässt sich dahingehend zusammenfassen, dass bei bekannter Fußarchitektur, Ge-
lenkbeweglichkeit, plantarer Gewebsdicke, Muskelstatus, Alter und Gewicht sich der Spitzendruck 
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in den einzelnen Fußregionen nur mit 50% Sicherheit vorhersagen lässt. Das führt generell dazu, 
dass wenn möglich, intraindividuelle Messungen durchgeführt werden, bei denen nur eine Ver-
suchsbedingung gezielt variiert wird, und die übrigen möglichen Einflussfaktoren weitgehen kon-
stant gehalten werden. Dies lässt sich, siehe unten, am Einfluss von Geschwindigkeit und Schritt-
länge auf den Spitzendruck verdeutlichen.  
 Einfluss des Gewichts. Grundsätzliche Erwägungen lassen erwarten, dass das Gewicht des 
Patienten eine entscheidende Rolle spielt. Das ist jedenfalls dann richtig, wenn es um das Kraft-Zeit 
Integral des gesamten Fußes geht. Gemittelt über einen Gangzyklus liefert es exakt die Gewichts-
kraft und es ergibt sich eine gute Gelegenheit, die Eichung des Druckmesssystems zu prüfen. Aber 
bereits beim Druck-Zeit-Integral kommen zusätzliche Einflussfaktoren hinzu. Wenn beispielsweise 
eine Person ein höheres Gewicht und auch größere Füße hat, kann das dazu führen, dass sich trotz 
steigender Gewichtskraft das Druck-Zeit-Integral nur noch wenig erhöht oder sogar kleiner wird. 
Beim Spitzendruck sind grundsätzliche Überlegungen dieser Art noch schwieriger. So lässt sich 
nach Morag und Cavanagh lediglich für den Mittelfußbereich die Aussage machen, dass der Spit-
zendruck mit zunehmendem Gewicht zunimmt. In den anderen Bereichen ist eine solche Aussage 
nicht möglich. Zu ähnlichen Ergebnissen kommen auch Bosch und Mitarbeiter (2009), ebenfalls in 
Barfußuntersuchungen, wonach lediglich im Extremfall übergewichtiger Personen eine relevante 
Aussage zum Spitzendruck gemacht werden kann.  
 Dem stehen die Ergebnisse mit Messeinlegesohlen im Schuh bei einer simulierten Zunahme 
und Abnahme des Gewichts entgegen. Bei diesen kurzzeitigen Längsschnittuntersuchungen zeigte 
sich ein deutlicher linearer Zusammenhang zwischen einer Gewichts-Entlastung oder Zusatzbelas-
tung einerseits und dem Spitzendruck andererseits (Drerup et al. 2003). Wenn ein Proband eine 20 
kg schwere Gewichtsweste trägt, so erhöht sich im Mittel der Spitzendruck unter Ferse und Ballen 
um 26 kPa bzw. um 60 kPa. Wird umgekehrt, etwa bei Verwendung einer tragenden Deckenschie-
ne, sein Gewicht um den gleichen Betrag entlastet, so verringern sich die Spitzendruckwerte um den 
gleichen Betrag. Die Ergebnisse von Längs- und Querschnittsuntersuchung erscheinen also wider-
sprüchlich. Bezieht man jedoch langfristige Aspekte der Adaptation mit ein, lässt sich der Wider-
spruch erklären. Danach würden langfristige Anpassungsmechanismen bei einer Gewichtszunahme 
einer gewichtsbedingten Änderung des Belastungsmusters und der Zunahme der Spitzendrücke ent-
gegenwirken und sie ausgleichen und verkleinern. Solche Anpassungsmechanismen könnten zum 
Beispiel sein, Vergrößerung der Fußfläche und Fettanlagerung in der Fußsohle, Veränderung des 
Gangmusters oder Veränderung der Ganggeschwindigkeit. 
 Einfluss von Geschwindigkeit und Schrittlänge. Dynamische Faktoren wie Geschwindigkeit, 
Kadenz (Schrittzahl pro Minute) und Gangmuster haben einen vergleichsweise starken Einfluss auf 
die Ergebnisse der Druckverteilungsmessung. Umgekehrt erfordern damit klinische Anwendungen 
die sehr genaue Kontrolle dieser Bedingungen, um Aussagen zu funktionellen Defiziten oder zu 
Vergleichen vor und nach einer therapeutischen Maßnahme zu machen. Die Darstellung in Abbil-
dung 17.16 zeigt, dass bei schnellerem Gehen die Bodenreaktionskräfte um dynamische Kräfte er-
höht werden. Da das speziell in den Gangphasen geschieht, in denen der Fuß abrollt und die Kon-
taktfläche mit dem Boden verringert ist, ist mit einer deutlichen Erhöhung der Spitzendruckwerte zu 
rechnen. Abbildung 17.17 zeigt ein Beispiel dafür. Dort sind für einen einzelnen Sensor einer Mess-
Einlegesohle die Messwerte des Spitzendrucks in 7 aufeinander folgenden Messläufen eines Pro-
banden aufgetragen. Der Proband ging 2 mal langsam, 3 mal mit normaler Geschwindigkeit und  
 




Abb. 17.17 Typische Spitzendruckwerte eines gesunden Probanden im Ballenbereich  unter dem 1. 
Strahl bei langsamem, normalem und schnellem Gehen. (Sensor unter Metatarsalköpfchen des 1. 
Strahls.)  
 
2 mal schnell. Die Geschwindigkeit variierte dabei zwischen 0,9 m/s und 1,5 m/s. Das Diagramm 
zeigt, dass die Spitzendruckwerte mit zunehmender Geschwindigkeit ansteigen und eine signifikan-
te Korrelation (p  5%) gefunden wird. Für die Ballenregion, die Zehen und die Fersenregion - ins-
gesamt etwa die halbe plantare Fußfläche - lassen sich signifikante lineare Abhängigkeiten finden 
(Drerup 2000, Drerup u. Mitarb. 2001), wobei die Steigungen regional unterschiedlich ausfallen 
können (Segal 2004). In den anderen Bereichen liegt entweder keine ausgeprägte Geschwindig-
keitsabhängigkeit vor, oder die Spitzendruckwerte sind so klein, dass statistische Messfehler domi-
nieren 
 In dem Beispiel der Abbildung 17.17 wurde die Geschwindigkeit erhöht, wobei weder 
Schrittlänge noch Kadenz kontrolliert wurden. Beim physiologischen Gehen erfolgt die Erhöhung 
der Geschwindigkeit über eine Erhöhung der Schrittfrequenz und proportional dazu auch über eine 
Erhöhung der Schrittlänge (Grieve et al.1966). Die drei Parameter sind verbunden über die Formel 
 
(17.24) Ganggeschwindigkeit Schrittlänge Kadenz / 60   
 
Dabei wird die Ganggeschwindigkeit in m/s und die Schrittlänge in m angegeben. Die Kadenz misst 
die Schrittfrequenz in Schritten pro Minute und wird daher durch den Faktor 1/60 auf Sekunden 
umgerechnet. 
 Der Einfluss, den Geschwindigkeit und Schrittlänge im Einzelnen auf die Druckverteilung 
haben, lässt sich untersuchen, wenn die Kadenz festgehalten wird, die Schrittlänge aber verringert 
wird. Im konkreten Fall (Abb. 17.18) wird die beim normalen Gehen gemessene Kadenz durch ei-
nen Taktgeber beibehalten, die Schrittlänge aber halbiert und damit auch die Geschwindigkeit. Zu 
erwarten ist, dass sich dann auch die Bodenreaktionskräfte und damit die Spitzendruckwerte verrin-
gern. Hier kommen zwei Effekte zum Tragen, die beide in die gleiche Richtung wirken, Einerseits 
werden mit kleinerer Geschwindigkeit kleinere Bodenreaktionskräfte erzeugt, die entsprechend die 
Druck- und Spitzendruckwerte verringern. Weiterhin führt die verkleinerte Schrittlänge zu flache-
ren Winkeln des Fußes gegen den Boden und damit zu einer größeren Kontaktfläche mit dem Un-
tergrund, so dass auch hierdurch Druck und Druckspitzen verringert werden. Die Abbildung 17.19 
zeigt den Vergleich der Spitzendruckwerte, die bei einem Experiment mit 20 gesunden Versuchs-
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personen gemessen wurden (Drerup 2008). Demnach reduziert sich der Spitzendruck in den Regio-
nen mit starker dynamischer Belastung besonders stark, am stärksten im Zehenbereich, wo der ver-




Abb 17.18,  Schematisierte Fußspuren von drei verschiedenen Gangmustern. Oben, Normales Ge-
hen. Mitte, Gehen mit halbierter Schrittlänge. Unten, Beistellschritt ‘rechts‘, wobei der linke Fuß 
mit gleicher Schrittweite wie beim normalen Gehen vorgesetzt wird. Der rechte Fuß wird nachge-
stellt neben den linken Fuß. Danach beginnt mit Vorsetzen des linken Fußes ein neuer Schrittzyklus. 
Beim zweiten und dritten Gangmuster ist  die Kadenz des ersten Gangmusters beibehalten. 
 
 
Abb. 17.19. Vergleich des Spitzendrucks bei normalem Gang und mit halbierter Schrittlänge sowie 
halber Geschwindigkeit. Die Höhe der Symbole (Außenseiten) zeigt den Spitzendruck beim norma-
len Gehen, die Einkerbung die Reduktion beim Gehen mit halber Schrittlänge. Signifikante Unter-
schiede (p < 1%) sind mit *** gekennzeichnet.  
 
 Eine weitere Minderung des Spitzendrucks lässt sich durch Schlurfen (Zhu et al. 1991) als 
Gangart erzielen, da hierbei die Einbeinstandphase weitgehend vermieden wird. Gleichzeitig wird 
die Flexion im Sprunggelenk maximal verringert und sie trägt mit Fersenauftritt und Zehenabstoß 
nicht mehr zur Beschleunigung bei. An ihre Stelle tritt zur Erzeugung des Vortriebs die Beugung 
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und Streckung im Hüftgelenk. Dieses Gangschema wird als Hüftstrategie bezeichnet. Wird, wie im 
Normalfall, die Vorwärtsbewegung durch Flexion- und Extension im Sprunggelenk erzeugt, spricht 
man von Sprunggelenksstrategie.  
 Ein ganz anderes, nicht mehr symmetrisches Gangmuster ergibt sich durch den Beistellschritt 
(‘step-to gait‘), mit dem einseitig im Vorfußbereich eine erhebliche Verringerung des Spitzendrucks 
erreicht wird (Brown und Mueller 1998). Bei diesem Gangmuster wird ein Fuß vorgesetzt, der an-
dere Fuß wird dann auf der Höhe des vorgesetzten Fußes beigestellt (Abb. 17.18 unten). Wenn die 
Schrittweite des vorgesetzten Fußes derjenigen beim normalen Gang entspricht, resultiert bei glei-
cher Kadenz auch hier ein Gang mit der halben Geschwindigkeit. Verglichen mit dem Halbschritt-
muster ist das Belastungsmuster von Ferse und Vorfuß aber völlig unterschiedlich und asymmet-
risch. Der vorgesetzte Fuß überbrückt die gleiche Distanz wie beim normalen Gang, so dass auch 
die Bodenreaktionskraft und Druckverteilung im Fersenbereich dem normalen Gang entsprechen 
sollten. Das gleiche gilt für den kontralateralen Fuß in der Abstoßphase. Hier sind für den Vorfuß-
bereich Werte wie beim normalen Gang zu erwarten. Anders ist es beim beigestellten Fuß. Hier 
erfolgt kein Fersenauftritt, sondern es wird der ganze Fuß flach aufgesetzt und entsprechend gibt es 




Abb. 17.20  Vergleich des Spitzendrucks bei halbschrittigem Gang und Beistellschritt. Die Höhe der 
Symbole (Außenseiten) zeigt den Spitzendruck beim halbschrittigen Gang, die Einkerbungen oder 
Erhöhungen zeigen die Veränderungen beim Beistellschritt. Signifikante Unterschiede (p < 1%) 
sind mit *** gekennzeichnet. 
  
 Bei dem in Abbildung 17.18 unten dargestellten Gangmuster des Beistellschritts rechts ist 
demnach zu erwarten, dass beim vorgesetzten linken Fuß die Ferse normal belastet wird, wogegen 
der Vorfuß entlastet wird. Umgekehrt ist es beim beigestellten rechten Fuß, hier ist zu erwarten, 
dass der Vorfuß normal belastet wird, während der Rückfuß entlastet wird. Abbildung 17.20 zeigt 
die Ergebnisse. Sie sind in Übereinstimmung mit den Erwartungen, wobei sich der Vergleich auf 
das Gangmuster mit halbierter Schrittlänge bezieht, so dass in beiden Fällen die Geschwindigkeit 
gleich ist. Im Ballen- und Zehenbereich des vorgesetzten Beins kommt es zu einer erheblichen Be-
lastungsreduktion, mit einer vermehrten Belastung auf der Seite des beigestellten Fußes. Umge-
kehrt, wenn auch nicht so deutlich sind die Verhältnisse im Fersenbereich. Der vorgesetzte Fuß 
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wird stärker belastet, der beigestellte Fuß wird, wenn auch nur geringfügig, entlastet. Entsprechende 
Resultate ergeben sich für die regionalen Kraft-Zeit Integrale und Druck-Zeit Integrale (Drerup und 
Mitarbeiter 2008).  
17.5    Besonderheiten beim Diabetischen Fuß 
Die chronische Polyneuropathie ist eine häufige Folgeerkrankung des diabetischen Grundleidens. 
Zu ihren Symptomen gehören fehlendes Schmerzempfinden und gestörte Gleichgewichtsregulation, 
die sich posturographisch (Abb. 17.21) durch verlangsamte Schwingung des COP mit vergrößerter 
Amplitude bemerkbar macht.  
 
 
Abb. 17.21. Trajektorie des Angriffspunktes der Bodenreaktionskraft eines Patienten mit Diabetes 
und chronischer Neuropathie. Wie bei dem gesunden Probanden in Abb. 17.10 betrug die Mess-
dauer 20 sec. Die Auslenkungen hier sind fast 10 mal größer und zeigen deutlich weniger hochfre-
quente Regelschwingungen.  
 
 Bei Patienten mit diabetischer Polyneuropathie (DNOAP) besteht die Gefahr, dass es zu er-
heblichen Fußläsionen kommt. Hierzu gehört die neuropathische Osteoartropathie, der sogenannte 
Charcot-Fuß, bei dem es zur Destruktion der Knochen der Fußwölbung kommt, und die Fußwöl-
bung einstürzt. Eine häufigere Komplikation ist der diabetische Fuß, der durch Geschwüre (Ulzera) 
gekennzeichnet ist. Ein Zusammentreffen beider Komplikationen ist möglich. Im Vorfeld sind die 
Veränderungen weniger auffällig. Sie haben aber häufig eine biomechanische Komponente (Mitt-
lmeier und Haar 2011), die am Zustandekommen der mit dem diabetischen Fuß oder dem Charcot 
Fuß verbundenen Schädigungen beteiligt ist (Wrobel und Najafi 2010, dort auch weiterführende 
Literatur). Betroffen sind,  
 Knochen. Ihre Festigkeit nimmt insgesamt ab, wobei der Knochenmineralgehalt zeitweise sogar 
zunehmen kann.  
 Haut. Sie ändert ihre Eigenschaften durch den Diabetes allein wenig. Kommt aber eine Neuropa-
thie hinzu, wird sie verletzlicher und ihre Elastizität verringert sich. Dadurch geht ihre den Fuß 
schützende Polsterwirkung verloren und es kann zu eng lokalisierten Druckspitzen kommen. 
 Muskeln. Bereits durch den Diabetes kommt es zu einer Veränderung der Muskelfibrillen. Kommt 
eine Neuropathie hinzu, ist auch die nervliche Aktivierung des Muskels betroffen. Insgesamt re-
sultiert eine Schwächung der Muskeln. 
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 Gelenkbeweglichkeit. Mikrofrakturen führen zu einem Anschwellen der Gelenkkapsel, die 
dadurch angespannt ist und den Bewegungsspielraum einengt. Gleichzeitig ist die Elastizität der 
Sehnen eingeschränkt. Zusammen ergibt sich bei Vorliegen von Diabetes und Polyneuropathie ei-
ne Halbierung des Bewegungsspielraums von oberem und unterem Sprunggelenk und der Zehen-
grundgelenke. 
 Sehnen und Plantaraponeurose. Sie zeigen verringerte Elastizität und Dickenzunahme. Auch 
dadurch kommt es zu einer Verringerung der Gelenkbeweglichkeit und zu einer Beschränkung 
des Seilwindenmechanismus. 
 Fett-Polster. Sie dienen als Stoßabsorber, beispielsweise im Bereich der Ballen. Ihre Wirkung 
wird im Verlauf von Diabetes und Polyneuropathie auf verschiedene Weise geschwächt. Es 
kommt zu einer Atrophie der Polster, zu einer Verhärtung und sie weichen der Belastung in weni-
ger belastete Nachbarregionen aus.  
 In der Summe haben diese Veränderungen erhebliche Auswirkungen auf den Gang (Mueller 
et al. 1994). Die mit dem Fersenauftritt verbundene Stoßbelastung wird wegen des Fehlens eines 
Fettpolsters nicht ausreichend gedämpft. Auch der Dämpfungsmechanismus über die Plantarflexion 
des Fußes wird durch die verringerte Gelenkbeweglichkeit im oberen Sprunggelenk behindert. In 
der Einbein-Standphase kommt es zu verstärkten Schwerpunktschwankungen und Gangunsicherhei-
ten, die zu vermehrten lateralen Scherkräften führen. Scherkräfte erhöhen die Gefahr von Keratosen 
und Verletzungen (vgl. Kap. 10.4). Beim Zehenabstoß führt die Muskelschwäche zu einer verrin-
gerten Dynamik. Der Abrollvorgang verlangsamt sich und führt zu verlängerten Belastungszeiten 
des Vorfußes, die dort zu einem erhöhten Verletzungsrisiko durch Überlastung führen. Während 
beim physiologischen Gehen die Vorwärtsbeschleunigung wesentlich durch die Plantarflexion beim 
Zehenabstoß erfolgt (Sprunggelenksstrategie), geschieht dies beim diabetisch-neuropathischen Pati-
enten hauptsächlich durch die Hüftstrategie, bei der während der Standphase der Hüftstrecker die 
Vorwärtsbeschleunigung erzeugt. Insgesamt resultiert ein für diesen Patienten charakteristisches 
Gangbild, das geprägt ist von einem langsamen, tapsigen und unsicheren Gang mit kleinen Schrit-
ten, wobei der Fuß nahezu flach aufgesetzt wird. Die Gangunsicherheit zeigt sich durch eine erhöh-
te Schrittbreite und eine verlängerte Doppelstandphase.  
 Die wichtigste Ursache für die Entstehung von Ulzera sind Hautverletzungen, die durch 
Druck und Scherung in eng lokalisierten Überlastungsregionen entstehen. Scherkräfte in lateraler 
Richtung erscheinen hierbei als besonders gefährlich. Da das Schmerzempfinden fehlt, fehlt auch 
der natürliche Schutz gegen die Überlastung und der unmittelbare Zwang zur Entlastung und Scho-
nung. So können selbst kleine Verletzungen zur Eintrittspforte für Infektionskeime werden, die 
durch das geschwächte Immunsystem kaum gehindert werden, sich auszubreiten (Mittlmeier und 
Haar 2011). Andere Ursachen wie Ischämie, mechanische Zerstörungen an äußeren und inneren 
Strukturen sowie auf zellulärem Niveau werden bei Cavanagh und Mitarbeitern (2001) diskutiert. 
Ist es zu einer Ulzeration gekommen, so können die Folgen – bis hin zur Amputation – erheblich 
sein. Auch wenn es noch keinen entsprechenden klinischen Beweis für die präventive Wirksamkeit 
einer Druckentlastung gibt (Cavanagh und Bus 2010), so gibt es doch eine Fülle entsprechender 
Indizien (Owings u. Mitarb. 2009). Die Druckverteilungsmessungen spielen in diesem Zusammen-
hang die Rolle eines wichtigen Hilfsmittels, das die Behandlung begleiten muss. Sie werden haupt-
sächlich unter zwei Fragestellungen durchgeführt (Cavanagh u. Mitarb. 2001). Sie sollen in Ergän-
zung der klinischen Untersuchung des Fußes funktionelle Defizite und Fehlbelastungen aufzeigen, 
und sie dienen der Therapiekontrolle, speziell zur Dokumentation einer Entlastung des Fußes.  
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 Stärker noch als bei Ulzerationen sind der genaue Entstehungsmechanismus beim Charcot- 
Fuß und die Rolle der Neuropathie in der Diskussion (Mittlmeier 2008). Naheliegend ist die me-
chanische Vorstellung, dass es nach einer initialen Überlastung des Fußes zu Mikrofrakturen 
kommt. Liegen diese im Bereich von Talus und den Tarsalknochen, führen sie zu einer Abflachung 
der Fußwölbung, die wiederum nach den Überlegungen von Kap. 17.2.2 erhöhte innere Kräfte in 
der Fußwölbung provozieren, so dass die Gefahr weiterer Überlastungsschäden vergrößert ist. Da-
mit schließt sich ein Kreis aus Ursache und Wirkung an dessen Ende der Einsturz der Fußwölbung 
stehen kann. 
 Die klinische Behandlung indiziert eine mechanische Entlastung des Fußes. Dies kann, wenn 
die Mobilität erhalten bleiben soll, durch einen Vollkontaktgips (total contact cast) erfolgen. Wich-
tig für die Entlastung im Vollkontaktgips ist nicht nur die großflächige, formangepasste Unterstüt-
zung des Fußes im Gips, sondern auch die Ruhigstellung des Sprunggelenks. Da der Gips den gan-
zen Unterschenkel einbezieht, kann er durch Abstützung des Unterschenkels Gewichtslast über-
nehmen; das kann bis zu 30% der Gesamtlast ausmachen (Leibner u. Mitarb. 2006). Eine Alternati-
ve bietet die orthopädieschuhtechnische Maßschuhversorgung (Baumgartner u. Mitarb. 2011). Dem 
Orthopädieschuhmacher stehen dabei zwei Gruppen von Maßnahmen zu Gebote. Sie werden als 
bettende Einlagen und Zurichtungen am Schuh bezeichnet.  
 Bettende Einlagen werden nach Gipsabdruck gefertigt und gewährleisten so eine optimale 
Formanpassung an den Fuß, der auf diese Weise in der ganzen Fläche und nicht nur in prominenten 
Regionen wie Ballen oder Ferse unterstützt wird. Die Einlage ist im Sandwichverfahren aus ver-
schieden harten Materialien gefertigt. Am Fuß direkt liegen weiche Materialien an, distal schließen 
sich härtere Materialien an. Durch die Formanpassung wird die Belastung in der Fläche umverteilt, 
der Mittelfußbereich wird stärker belastet und entlastet die Ballen, Zehen und Fersenregion. Das 
Gangmuster wird dabei nur wenig beeinflusst, siehe Abbildung 17.22. Sowohl bei gesunden Pro-
banden als auch diabetischen Patienten können mit Bettungen dieser Art in der Ballenregion Entlas-
tungen von 25 % oder darüber (Drerup et al. 2000, Bus et al. 2011) erzielt werden. 
 
 
Abb. 17.22. Stabdiagramm bei Verwendung einer Fußbettung. Gleicher Proband wie in Abb. 17.15. 
Der zeitliche Verlauf der Belastung ändert sich nur geringfügig. 
 
 Zurichtungen am Schuh sind meistens Absatzrollen und Sohlenrollen, die das Abrollen des 
Fußes beim Gehen erleichtern, insbesondere wenn die Gelenkbeweglichkeit eingeschränkt ist. Ihre 
Wirkung wird durch eine Sohlenversteifung verstärkt. Sie bewirken eine Änderung des Gangmus-
ters, insbesondere des zeitlichen Ablaufs der Belastung. Das zeigt sich im Stabdiagramm Abbildung 
17.23. Gegenüber Abbildung 17.15 und 17.22 ist die Reihenfolge im Zehen- und Ballenbereich 
deutlich gestreckter, was auch bedeutet, dass die Belastungsdauer in diesen Regionen vermindert 
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ist, so dass man von einer zeitlichen Umverteilung der Belastung sprechen kann. Dabei wird beim 
Spitzendruck eine Entlastung erzielt, die bei gesunden Probanden ca. 25% beträgt, bei diabetischen 
Patienten mit ihrem weniger dynamischen Gangmuster aber geringer ist, da hier die Änderungen 
des Gangmusters geringer ausfallen. 
 Die beiden besprochenen Maßnahmen beruhen auf unterschiedlichen Mechanismen zur Ent-
lastung. Sie addieren sich im Bereich der Ballen, so dass dort durch eine Kombination der entlas- 
 
 
Abb. 17.23. Stabdiagramm bei Verwendung einer Schuhzurichtung. Gleicher Proband wie in Abb. 
17.15 und 17.22. Durch die Schuhzurichtung wird ein veränderter zeitlicher Verlauf des COP er-
reicht mit deutlich kürzerer Belastungdauer im Bereich von Zehen und Ballen.   
 
tenden Effekte durch Druckumverteilung und Gangmuster eine Entlastungen zwischen 30% und 
40% bei Patienten möglich ist. Andererseits wirken die beiden Mechanismen im Fersenbereich ei-
nander entgegengesetzt, so dass dort bei einer Kombination eine geringere Entlastung resultiert als 
bei einer Fußbettung alleine. In allen Fällen liefert die Druckverteilungsmessung wichtige Hinweise 
für die Indikation und die Kontrolle von prophylaktischen bzw. therapeutischen Maßnahmen. Aber 
sie bleibt auch Antworten schuldig. Die Frage des Klinikers nach einem kritischen Grenzwert, 
oberhalb dessen es zu Ulzerationen kommt, bleibt unbeantwortet (Lavery et al. 2004) . Es stellt sich 
heraus, dass die große Anzahl der individuell variierenden Einflussfaktoren eine allgemeine Angabe 
eines kritischen Wertes erheblich erschwert. Dies gilt im besonderen Maße für den Spitzendruck. 
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18   Gang 
Die Ursachen für ein von Normal abweichendes, pathologisches Gangmuster können sehr unter-
schiedlich sein. Es ist möglich, dass die Muskeln nicht genug Kraft entwickeln, dass sie die erfor-
derlichen Längenänderungen nicht tolerieren, oder dass sie nicht in den richtigen Zeitintervallen 
aktiviert werden. Die Beinlängen rechts und links können unterschiedlich sein, oder die Form der 
Gelenke und die Orientierung ihrer Drehachsen können von Normal abweichen. Ziele einer Gang-
untersuchung sind a) die Klassifikation des Ganges einer Person als normal oder pathologisch, b) 
die Erforschung der Ursachen eines pathologischen Gangs, c) die Kontrolle des Einflusses von En-
do- oder Exoprothesen auf das Gangmuster, oder d) die Überprüfung des Erfolgs krankengymnasti-
scher Behandlung. Zu diesem Ziel dokumentiert eine Ganguntersuchung den räumlichen und zeitli-
chen Ablauf der Bewegung. Das Aktivierungsmuster der Muskeln wird aus den abgeleiteten elekt-
romyografischen Signalen bestimmt. Kräfte und Drehmomente, die auf die Segmente der unteren 
Extremität (Fuß, Unterschenkel, Oberschenkel) wirken, lassen sich mit Hilfe der Methode der in-
versen Dynamik ermitteln. Zusätzlich können die Druckverteilung unter der Fußsohle und der 
Energieverbrauch bestimmt werden. Gehen ist eine komplexe Bewegung; man darf nicht erwarten, 
dass die Messung eines einzigen Kennwerts ausreicht, ein normales oder pathologisches Gangmus-
ter eindeutig zu klassifizieren.  
18.1    Schrittmuster 
Die Betrachtung des Musters der Fußabdrücke auf dem Boden (Abb. 18.1) vermittelt einen ersten 
Eindruck des individuellen Gangmusters. Die Schrittlänge (Länge eines Doppelschritts) ist die 
Summe der rechten und linken Schrittlängen. Die Schrittlänge erwachsener Personen beträgt etwa 
1,4 m (Finley und Mitarbeiter 1970, Waters und Mitarbeiter 1988). Bei selbst gewählter, bequemer 
Ganggeschwindigkeit beobachtet man eine Abhängigkeit der Schrittlänge von der Länge der Beine. 
Je größer die Person, umso größer ist im Mittel die Schrittlänge. Für Vergleichszwecke normiert 
man die Schrittlänge auf die Körpergröße, d.h. man betrachtet den Quotienten Schrittlänge / Kör-
pergröße. Nach Normierung ist die Schrittlänge von Männern und Frauen praktisch gleich (Kerri-
gan u. Mitarb. 1998). Bei gesunden Personen gleichen sich die Längen der Teilschritte rechts und 
links und betragen jeweils die Hälfte der Gesamt-Schrittlänge. Beim pathologischem Gang können 
rechte und linke Schrittlängen erheblich unterschiedlich sein. 
 
 
Abb. 18.1 Schrittmuster mit Definition von Schrittlänge,  Schrittbreite und Fußwinkel 
 
 Die Ganglinie verläuft durch die Mitten zwischen den rechten und linken Fußabdrücken. 
Normalerweise liegen die Abdrücke des rechten Fußes rechts und die Abdrücke des linken Fußes 
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Ganglinie gesetzt werden. Beim pathologischen Gang kann es vorkommen, dass rechter und linker 
Fuß die Ganglinie überkreuzen. Die Schrittbreite (auch: Schrittweite) ist definiert als der Abstand 
zwischen den Zentren der Abdruckflächen des Hackens des rechten und linken Fußes. Bei gesun-
den, erwachsenen Personen beträgt die Schrittbreite etwa 10 cm. 
 Der Fußwinkel ist der Winkel zwischen der Ganglinie und einer Linie, die das Zentrum der 
Abdruckfläche des Hackens und den zweiten Strahl verbindet. Dougan (1924) und Patek (1926) 
beobachteten an einer großen Zahl von Personen Fußwinkel von im Mittel 6. Bei gesunden Perso-
nen bestand jedoch ein großer Bereich biologischer Variation im Bereich von +20 bis -8. Die 
Winkel des rechten und linken Fußes waren gewöhnlich unterschiedlich; der Unterschied betrug 2 
oder mehr. Ducroquet und Mitarbeiter (1968) berichten über normale, mittlere Fußwinkel von etwa 
15. Dies scheint jedoch ein unrealistisch hoher Wert zu sein. Charlie Chaplins unverkennbarer 
Gehstil ist durch Winkel dieser Größe gekennzeichnet. In einer sich über 9 Monate erstreckenden, 
longitudinalen Studie an 10 gesunden, erwachsenen Personen beobachtete Brinckmann (1981), dass 
die Fußwinkel nicht nur von Schritt zu Schritt, sondern auch während der Beobachtungszeit erheb-
liche Schwankungen aufwiesen. Es folgt, dass die Bestimmung des Fußwinkels aus nur einem 
Schritt und nur zu einem einzigen Zeitpunkt ein unsicheres Ergebnis liefern wird. 
 Die Information, die aus der Betrachtung und Vermessung des Schrittmusters gewonnen wer-
den kann, ist begrenzt. Ein merklicher Unterschied zwischen rechter und linker Schrittlänge oder 
Fußabdrücke, die die Ganglinie überkreuzen, weisen auf eine Störung des Gehens hin; auf die Ursa-
che der Störung kann jedoch nicht geschlossen werden. Auffällig kurze Schritte können beispiels-
weise von einer kleinen Person, von einer normal großen, langsam gehenden Person, oder von ei-
nem Patienten mit Parkinsonscher Erkrankung stammen. Die Bedeutung einer Abweichung des 
Fußwinkels (und der damit verbundenen Abweichung der Orientierung der Achse des Kniegelenks) 
von der Norm gesunder Personen ist unbekannt. Das in der Vergangenheit händisch ausgeführte 
Ausmessen von Fußabdrücken auf langen Papierbahnen war sehr umständlich. Eine elektronische 
Technik, die das Schrittmuster auf einer mehrere Meter langen Bahn registriert, ist erst seit wenigen 
Jahren auf dem Markt. Diese Technik wird die Ausführung von Längs- und Querschnittstudien sehr 
erleichtern und zeigen, welche nützlichen Informationen sich im Einzelfall aus der Untersuchung 
des Schrittmusters gewinnen lassen. 
18.2     Zeitliche Schrittfolge 
Beim normalen Gehen reihen sich annähernd gleiche Schritte aneinander. Die Grundeinheit dieser 
zyklischen Bewegung ist der so genannte Gangzyklus (Schrittzyklus), das Zeitintervall zwischen 
den aufeinander folgenden Auftreffen der Hacken des rechten oder des linken Fußes. Abbildung 
18.2 zeigt einen Gangzyklus, der mit dem Auftreffen des Hackens (Fersenkontakt) des rechten Fu-
ßes beginnt. Mit dem Hacken-Auftreffen beginnt die Standphase (die Zeitdauer des Bodenkontakts) 
des rechten Beins. Die Standphase endet mit dem Zehen-Abstoßen. Es folgt die Schwungphase, die 
wiederum mit dem Hacken-Auftreffen beendet wird. Beim Gehen betragen die Standphase etwa 
60% und die Schwungphase etwa 40% des Gangzyklus. Beim pathologischen Gehen werden ab-
weichende Werte beobachtet. Beinlängenunterschiede beispielsweise führen zu einer Verkürzung 
der Standphase des kürzeren Beins.  
 Zu Beginn und auch in der Mitte des Gangzyklus sind für einen Zeitraum von etwa 10% des 
Zyklus jeweils beide Füße in Bodenkontakt. Die Dauer der Phase der Doppelbelastung nimmt mit 





Abb. 18.2 Definition des Gangzyklus; Unterteilung in Stand- und Schwungphase (rechtes Bein) 
 
völlig und die Stand- und Schwungphasen nehmen den gleichen Wert von 50% des Gangzyklus an. 
Im Unterschied zum Gehen gibt es beim Laufen kurze Zeitintervalle, in denen beide Füße vom Bo-
den abgehoben sind. In diesen Zeitintervallen „fliegen“ beide Beine mit dem Körper vorwärts. Auf 
diese Weise werden die Schrittlängen beim Laufen über das Maß hinaus vergrößert, das aus anato-
mischen Gründen beim Gehen maximal erreicht werden kann.  
 Bezeichnet man mit S die Schrittlänge und mit T die Zeitdauer des Gangzyklus, so beträgt die 
Geschwindigkeit v in Gehrichtung 
 
(18.1) v S / T [m / s]  
 
Die Geschwindigkeit des normalen Gehens liegt bei etwa 1,3 m/s; beim langsamen und schnellen 
Gehen betragen die Geschwindigkeiten etwa 0,8 m/s und 1,5 m/s (Finley und Mitarbeiter 1970, 
Waters und Mitarbeiter 1988). Die Schrittfrequenz  ist gegeben durch 
 
(18.2) 1/ T [Hz]   
 
Die Schrittfrequenzen (Doppelschritt) für langsames, normales oder schnelles Gehen liegen bei et-
wa 0,6, 0,9 oder 1,0 Hz. Bei vorgegebener Gehgeschwindigkeit beobachtet man bei Personen mit 
geringerer Körpergröße höhere Schrittfrequenzen. Damit wird die für kleinere Personen typische, 
geringere Schrittlänge kompensiert (Finley und Mitarbeiter 1970, Waters und Mitarbeiter 1988). 
 Wenn bei vorgegebener Gehgeschwindigkeit Personen aufgefordert werden, ihre bequemste 
Schrittfrequenz zu wählen, so beobachtet man, dass bei wiederholten Versuchen diese selbst ge-
wählten Frequenzen sehr nahe beieinander liegen. Holt und Mitarbeiter (1990) geben eine Formel 
an, mit der sich die Zeitdauer T eines Schritts näherungsweise vorhersagen lässt 
 
(18.3) JT 2
2 m g d
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Diese Formel ist aus einem Pendel-Modell der unteren Extremität abgeleitet, welches das gesamte 
Bein als starreren Körper betrachtet und eine Knie-Beugung nicht zulässt. In dieser Formel sind g 
die Erdbeschleunigung, J das Trägheitsmoment des Beins um eine senkrecht zur Sagittalebene ge-
richtete Achse durch den Schwerpunkt, m die Masse des Beins und d der Abstand vom großen Tro-
chanter bis zum Schwerpunkt des Beins.  
18.3     Kinematik 
Abbildung 18.3 zeigt ein historisches Beispiel der Bewegungsvermessung, die von Braune und Fi-
scher (1895) dokumentierte die Bewegung des Beins in der Stand- und Schwungphase. Die Lagen 
und Orientierungen von Ober-, Unterschenkel und Fuß wurden mit Hilfe von auf der Haut ange-
brachten Markern aus einer Serie fotografischer Aufnahmen vermessen; die Umrisse der Knochen 
sind lediglich zur Veranschaulichung eingezeichnet. Beim Hacken-Auftreffen ist die Hüfte gebeugt. 
In der Mitte der Standphase wird die Hüfte gestreckt und anschließend zur Vorbereitung der 
Schwungphase wieder gebeugt. Das Knie ist beim Hacken Auftreffen gleichfalls gebeugt. Im Ver-
lauf der Standphase wird es gestreckt und zum Zehen-Abheben hin wieder gebeugt. Das Sprungge-




Abb.18 3 Qualitative Übersicht über die Bewegung von Oberschenkel, Unterschenkel und Fuß wäh-
rend der Standphase (a) und Schwungphase (b). Nach: Braune and Fischer (1895). 
 
 Heute erfolgt die Vermessung der Bewegung beim Gehen aus Videoaufnahmen (optoelektro-
nisches Verfahren). Auf den Segmenten des Körpers werden Marker angebracht, beispielsweise 
Licht reflektierende Kugeln, deren Lagen sich auf Videobildern genau bestimmen lassen. Die Be-
obachtung der Marker durch mehrere Kameras aus unterschiedlichen Richtungen erlaubt die räum-
liche Rekonstruktion der Orte der Marker. Jedes einzelne Videobild gibt Auskunft über die relative 
Lage und Winkelstellung der Segmente von Rumpf, Oberschenkel, Unterschenkel und Fuß. Zur 
Berechnung der relativen Lagen kommen die in Kapitel 7 beschriebenen mathematischen Verfahren 
zum Einsatz. Bei Kenntnis des zeitlichen Abstands t zwischen den Bildern (üblicherweise 1/20 bis 
1/50 Sekunde) berechnet man aus der Lageveränderung von einem Bild zum nächsten die Linear- 
und Winkelgeschwindigkeiten der Segmente. Die Änderungen der Linear- und Winkelgeschwin-








Abb. 18.4 Beispiel der Winkelbewegung des Hüft-, Knie- und Sprunggelenks im Ablauf des Gang-
zyklus, beobachtet an 99 gesunden, erwachsenen Frauen und Männern im Alter zwischen 20 und 40 
Jahren. Die punktierten Linien kennzeichnen den Zeitpunkt des Zehen-Abhebens bei etwas über 
60% des Gangzyklus. Nach: Kerrigan und Mitarbeiter (1998). 
 
 Abbildung 18.4 zeigt den zeitlichen Verlauf der in der Sagittalebene gemessenen Winkel des 
Hüft-, Knie und Sprunggelenks beim Gehen. Vermessen wurden gesunde, erwachsene, männliche 
und weibliche Personen (Kerrigan u. Mitarb. 1998). Im untersuchten Kollektiv bestand nur ein ge-
ringer Unterschied zwischen Männern und Frauen. Genau betrachtet findet die Bewegung der Seg-
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nig) aus der Sagittalebene heraus. Daneben erfolgt eine Rotation des Beins um seine Längsachse. 
Die Beschreibung der Bewegung der Beine als ebene Bewegung in der Sagittalebene ist für viele 
Anwendungen jedoch eine zulässige Näherung. 
 Erkrankungen oder Verletzungen können Abweichungen der Winkelbewegung von der Norm 
bewirken. Beispielsweise vermeiden Personen mit einer Verletzung des vorderen Kreuzbandes nach 
erfolgter Rekonstruktion eine stärkere Beugung des Kniegelenks in Phasen hoher Belastung. Der 
reduzierte Beugewinkel des Kniegelenks wird in diesen Fällen durch eine vergrößerte Beugung des 
Hüftgelenks kompensiert. Auch nach einer teilweisen Ausräumung des Meniskus kann ein Beuge-
defizit beobachtet werden. Als mögliche Ursachen werden eine Schwäche des Quadrizeps oder eine 
Hemmung durch die  neuromuskuläre Steuerung genannt.  
 Beim Gehen beobachtet man eine charakteristische Rotation des Rumpfes um eine vertikal 
gerichtete Achse. Mit der Vorwärtsbewegung des rechten Bein in der Schwungphase ist eine Vor-
wärtsbewegung des rechten Hüftgelenks verbunden. Von oben gesehen wird das Becken entgegen 
dem Uhrzeigersinn gedreht (Abb. 18.5). Aus Gründen der Erhaltung des dynamischen Gleichge-
wichts muss der Schultergürtel gleichzeitig in umgekehrter Richtung verdreht werden. Der Umfang 
dieser Winkelbewegung liegt in der Größenordnung von 5 (Murray 1967). Kann die Kompensa-




Abb. 18.5 Gegenläufige Rotation von Becken- und Schulterregion beim Gehen. Nach: Ducroquet 
und Mitarbeiter (1968). 
18.4     Muskelaktivität  
EMG-Aufzeichnungen beim Gehen zeigen, welche Muskeln im Ablauf des Gangzyklus aktiviert 
werden. Als Beispiel zeigt Abbildung 18.6 das „an-aus“ Muster der Aktivierung der Muskeln des 
Hüftgelenks (Shiavi 1985). Die „an“-Zeit ist als dasjenige Zeitintervall definiert, in dem das EMG 
Signal oberhalb eines gewissen Schwellenwertes liegt. Dieser Schwellenwert kann beispielsweise 
10% derjenigen Signalhöhe betragen, die bei maximaler Anspannung des Muskels gemessen wird. 
Bei pathologischem Gang kann sich das EMG Muster auffällig von Normal unterscheiden. Die Ak-
tivität einzelner Muskeln kann erhöht, vermindert oder verschwindend klein sein. Die zeitliche Ab-
folge kann abgeändert sein, oder es kann ungewöhnliche, antagonistische Aktivierung auftreten. 
Zusätzlich ist beim Gehen die Aktivität der Rumpfmuskulatur, speziell der Rückenstrecker und der 




weils vor dem Hacken-Auftreffen aktiviert. Dadurch wird verhindert, dass der Rumpf beim Hacken-
Auftreffen nach vorne kippt. 
 
 
Abb. 18.6 Beispiel des „an-aus“ Musters der EMG-Aktivität der Muskeln des Hüftgelenks während 
eines Gangzyklus. Nach: Shiavi (1985). 
 
18.5     Drehmoment und Leistung der Muskeln 
Das Drehmoment und die Leistung der Muskeln, die die Gelenke bewegen, und die Kraft, die in 
den Gelenken zwischen den Knochen übertragen wird, können nicht direkt gemessen werden. Mit 
Kenntnis der Bewegungsdaten und bei Annahme biomechanischer Modelle lassen sich diese Grö-
ßen jedoch mit Hilfe der inversen dynamischen Methode ermitteln (vgl. Kapitel 12). Um das Prin-
zip des Vorgehens anschaulich zu erklären, beschränken sich die nachfolgenden Ausführungen auf 
den 2-dimensionalen Fall. Moderne, optoelektronische, kommerziell erhältliche Systeme für die 
Ganganalyse messen und rechnen in 3 Dimensionen. 
 Zur Berechnung denkt man sich das Bein in 3 starre, durch Scharniergelenke verbundene 
Segmente zerlegt: Oberschenkel, Unterschenkel und Fuß (Abb. 18.7).  Die Bewegungsgleichungen 
der Mechanik beinhalten, dass die Translations- und Drehbewegung jedes Segments durch die 
Summe der Kräfte und Drehmomente bewirkt wird, die auf das Segment einwirken. Kräfte, die eine 
beschleunigte Translationsbewegung bewirken, und Drehmomente, die eine beschleunigte Drehbe-
wegung bewirken, können auf die Segmente nur von den Nachbarsegmenten her übertragen wer-
den. So können im Fall des Unterschenkels Kräfte und Drehmomente vom Fuß sowie vom Ober-
schenkel her eingeleitet werden. Zusätzlich wirkt immer die Schwerkraft. Sie greift am Schwer-
punkt jedes Segments an und weist senkrecht nach unten. 
 Nehmen wir an, die Masse des Unterschenkels, die Lage seines Schwerpunktes und das Träg-
heitsmoment um seinen Schwerpunkt seien bekannt. Wenn die translatorische Beschleunigung des 
Schwerpunktes und die Winkelbeschleunigung gemessen werden, kann man auf die Summe der 
Kräfte und Drehmomente zurück schließen, die die beobachtete Bewegung verursachen. Es würde 
jedoch wenig Sinn machen, eine solche Messung und Berechnung isoliert für den Unterschenkel 
auszuführen. Wir wüssten dann nur die Summe aller einwirkenden Kräfte und Drehmomente. Wel-
cher Anteil dieser Summe vom Oberschenkel (über das Knie) oder vom Fuß (über das Sprungge-
lenk) eingeleitet wurde, bliebe unbekannt.  
% Gangzyklus















Abb. 18.7 Modell des Beins zur Berechnung der zwischen den Segmenten Fuß, Unter- und Ober-
schenkel sowie Rumpf übertragenen Kräfte und Drehmomente. Die offenen Kreise bezeichnen die 
Drehpunkte der Gelenke. Die geschlossenen Kreise geben die Lage der Schwerpunkte der Segmente 
an. Die Bodenreaktionskraft R1 wirkt auf den Fuß. R2 bis R4 und M2 bis M4 bezeichnen die Kräfte 
und Momente, die zwischen den Segmenten im Bereich des Sprung-, Knie- und Hüftgelenks über-
tragen werden.  
 
 Aus diesem Grunde beginnt die Analyse der Kräfte und Drehmomente stets an einem Ende 
der Gliederkette der Segmente, vorteilhafterweise am Segment „Fuß“. Kraft und Drehmoment, die 
vom Fußboden auf den Fuß eingeleitet werden, lassen sich mit einer Kraftmessplattform messen. 
Hat man aus der Bewegungsvermessung mit Hilfe der inversen dynamischen Methode die Summe 
aller auf den Fuß einwirkenden Kräfte und Drehmomente bestimmt, können durch Differenzbildung 
die Anteile der Kraft und des Drehmoments bestimmt werden, die vom Unterschenkel über das 
Sprunggelenk auf den Fuß einwirken. Das Vorgehen wird jetzt in analoger Weise für das Segment 
Unterschenkel fortgesetzt. Aus den Bewegungsdaten des Unterschenkels berechnet man die gesam-
te einwirkende Kraft und das gesamte einwirkende Drehmoment. Mit Kenntnis der Kraft und des 
Drehmoments, welche vom Fuß auf den Unterschenkel einwirken, bestimmt man Kraft und Dreh-
moment, die vom Oberschenkel über das Kniegelenk auf den Unterschenkel einwirken. Geht man 
anschließend eine Stufe höher, so erhält man Kraft und Drehmoment, die vom Rumpf über das 
Hüftgelenk auf den Oberschenkel übertragen werden.  
 Im Prinzip könnte man die Analyse auch am anderen Ende der Kette der Segmente beginnen. 




















Kraft und Drehmoment vom Rumpf auf den Oberschenkel ermitteln, und Segment für Segment bis 
zum Fuß fortschreiten. Auf Kopf, Arme und Rumpf wirken außer der Schwerkraft keine äußeren 
Kräfte. Da der Rumpf jedoch eine große Masse besitzt, und da er nur in grober Näherung als starrer 
Körper beschrieben werden kann, sind die Ergebnisse einer solchen Messung und Rechnung nicht 
so genau. 
 Das Vorgehen im Einzelnen 
Schritt 1. Eine Kraftmessplattform misst in der Standphase den Vektor R1 der Kraft mit Komponen-
ten R1x und R1y, die vom Fußboden auf den Fuß wirkt, die so genannte Bodenreaktionskraft (Abb. 
18.7). Da zwischen Fuß und Boden nur Druck- aber keine Zugkräfte übertragen werden, ist das 
Drehmoment M1 zwischen Fußboden und Fuß gleich Null. Mit Kenntnis der Beschleunigung des 
Schwerpunktes des Fußes und der Winkelbeschleunigung um den Schwerpunkt sowie der Masse 
und des Trägheitsmoments werden die gesamte auf den Fuß wirkende Kraft und das gesamte 
Drehmoment berechnet. Zieht man von der gesamten Kraft den Vektor R1 und die Gewichtskraft 
ab, so erhält man die Kraft R2 und das Drehmoment M2, die vom Unterschenkel über das Sprungge-
lenk auf den Fuß übertragen werden.  
Schritt 2. Das gleiche Vorgehen wird jetzt auf das Segment Unterschenkel angewandt. Aus Grün-
den des mechanischen Gleichgewichts sind Kraft und Drehmoment, die vom Fuß auf den Unter-
schenkel übertragen werden, entgegengesetzt gleich groß wie Kraft und Drehmoment vom Unter-
schenkel auf den Fuß,  d.h. –R2 und –M2. Mit Kenntnis der Masse des Unterschenkels, der linearen 
Beschleunigung seines Schwerpunktes, des Trägheitsmoments des Unterschenkels und der Winkel-
beschleunigung um den Schwerpunkt werden die gesamte auf den Unterschenkel wirkende Kraft 
und das gesamte Drehmoment berechnet. Zieht man von der gesamten Kraft den Vektor –R2 und 
die Gewichtskraft des Unterschenkels ab, und vom gesamten Drehmoment das Drehmoment –M2, 
so erhält man Kraft R3 und Drehmoment M3, die über das Kniegelenk auf den Unterschenkel über-
tragen werden. 
Schritt 3: Das gleiche Vorgehen wird jetzt auf das Segment Oberschenkel angewandt. Eingangsda-
ten der Rechnung sind die in Schritt 2 bestimme Kraft –R3 und das Drehmoment –M3, die vom Un-
terschenkel auf den Oberschenkel wirken, die Masse und das Trägheitsmoment des Oberschenkels 
sowie seine Linear- und Winkelbeschleunigung. Als Ergebnis der Rechnung erhält man Kraft R4 
und Drehmoment M4, die vom Rumpf über das Hüftgelenk auf den Oberschenkel übertragen wer-
den. 
 Die auf diese Weise berechneten Drehmomente sind jeweils die Summen aller Drehmomente 
der einzelnen Muskeln und Sehnen, die das betrachtete Gelenk überspannen. Wenn mehrere Mus-
keln gleichzeitig aktiv sind, können Aussagen über die Beiträge einzelner Muskeln zum gesamten 
Drehmoment nur dann getroffen werden, wenn Informationen aus zusätzlichen Messungen (z. B. 
aus EMG-Messungen) vorliegen, oder wenn Modellannahmen getroffen werden. Ein niedriger 
(Netto-) Wert des Drehmoments kann beispielsweise durch niedrige Aktivität der Muskeln zu Stan-
de kommen. Alternativ ist es möglich, dass Muskeln antagonistisch aktiviert sind, und sich ihre 
einzelnen Drehmomente gegenseitig teilweise kompensieren.  
 Die mechanische Leistung von Muskeln, die ein Gelenk überspannen, ist gleich dem Produkt 
aus Drehmoment und Winkelgeschwindigkeit 
 
Leistung = Drehmoment  Winkelgeschwindigkeit  [Nm/s = W] 
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Die Maßeinheit der Leistung ist Watt [W]. Die Leistung eines einzelnen Muskels wird positiv ge-
zählt, wenn sich der Muskel im Verlauf der Bewegung verkürzt; sie wird negativ gezählt, wenn sich 
der Muskel im Verlauf der Bewegung verlängert.  
 
 
Abb. 18.8 Beispiel des berechneten Drehmoments der Muskeln an Hüft, Knie- und Sprunggelenk im 
Ablauf eines Gangzyklus, beobachtet an 99 gesunden, erwachsenen Frauen und Männern im Alter 
zwischen 20 und 40 Jahren. Um Vergleichbarkeit zwischen den Personen zu erhalten, ist das 
Drehmoment durch die Körpergröße und die Körpermasse dividiert. Die punktierten Linien kenn-
zeichnen den Zeitpunkt des Zehen-Abhebens bei etwas über 60% des Gangzyklus. Nach: Kerrigan 















































































































Abb. 18.9 Beispiel der berechneten Leistung der Muskeln an Hüft, Knie- und Sprunggelenk im Ab-
lauf eines Gangzyklus, beobachtet an 99 gesunden, erwachsenen Frauen und Männern im Alter 
zwischen 20 und 40 Jahren. Um Vergleichbarkeit zwischen den Personen zu erhalten, ist die Leis-
tung durch die Körpergröße und die Körpermasse dividiert. Die punktierte Linie kennzeichnet den 
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 Um Vergleiche zwischen einzelnen Personen zu erleichtern, kann man Drehmoment und 
Leistung von Muskeln auf Körpermasse und Körpergröße normieren und in Nm/(kgm) bzw. 
W/(kgm) angeben. Die Diagramme der Abbildungen 18.8 und 18.9 zeigen Drehmoment und Leis-
tung der Muskeln von Hüft-, Knie- und Sprunggelenk beim Gehen, gemessen in einem Kollektiv 
gesunder, erwachsener männlicher und weiblicher Personen (Kerrigan 1998). Die Kurvenverläufe 
von Drehmoment und Leistung gleichen sich nicht, da die Winkelgeschwindigkeit im Verlauf des 
Gangzyklus unterschiedliche Werte annimmt. Zu den Zeitpunkten, an denen entweder das Dreh-
moment oder die Winkelgeschwindigkeit Null ist, ist auch die Leistung gleich Null. Die Leistung 
der Muskeln des Kniegelenks nimmt im gezeigten Kollektiv Maximalwerte von etwa 0,4 W/(kgm) 
an. Für eine Person von 1,75 m Größe und 65 kg Masse entspricht dies einer Leistung von 0,4  1,75 
 65 = 45,5 Watt (Leistung einer schwachen Glühbirne). Die Leistung von Muskeln während be-
stimmter Gangphasen oder während des gesamten Gangzyklus ist ein empfindlicher Indikator für 
das Fortschreiten von Heilungsvorgängen bei der Rehabilitation nach Verletzungen.  
 Die in der Ganganalyse bestimmte Gelenkkraft R ist die (Netto-) Summe der Druckkraft zwi-
schen den artikulierenden Knochen und der Zugkraft von Muskeln, Sehnen und Bändern, die das 
Gelenk überspannen. Wenn man die Druckkraft zwischen den Knochen ermitteln will, benötigt man 
ein anatomisches Modell des Gelenks. Das Gelenkmodell legt die Lage der Drehachse und die He-
belarme der Muskeln fest. Wenn mehrere Muskeln gleichzeitig angespannt sind, benötigt man zu-
sätzlich Annahmen darüber, welchen Anteil des gesamten Drehmoments die einzelnen Muskeln 
erzeugen (vgl. Kapitel 12). Beispiele der aus Ganganalysen bestimmten Druckkraft zwischen arti-
kulierenden Knochen sind in den Kapiteln 13 und 14 für das Hüft- und das femoro-tibiale Gelenk 
zitiert.  
 Das Konzept zur Bestimmung der von Segment zu Segment des Beins übertragenen Kräfte 
und Drehmomente mit Hilfe der inversen dynamischen Methode erscheint im Prinzip unkompli-
ziert. In der Praxis bieten die Messung und Berechnung jedoch erhebliche Probleme. Fehlerquellen 
und Unsicherheiten sind: 
 Masse und Lage des Schwerpunkts sowie das Trägheitsmoment der Segmente der unteren 
Extremität sind nur ungenau bekannt. Die einschlägigen Daten in der Literatur sind aus Untersu-
chungen kleiner, nicht-repräsentativer Gruppen von Personen abgeleitet. 
 Im Gegensatz zu dem, was für die Zwecke der Berechnung angenommen werden muss, sind 
die aus Knochen und weichem Gewebe bestehenden Segmente keine starren Körper, sondern än-
dern ihre Form im Ablauf des Gangzyklus.  
 Die Lage der Schwerpunkte der Segmente und der Drehachsen der Gelenke, in Bezug auf 
welche die Linear- und Rotationsbewegung gemessen werden müssen, kann nur auf dem Umweg 
über äußere, anatomisch markante Punkte festgelegt werden. 
 Die Bewegung der Segmente wird mit Hilfe von Markern vermessen, die auf der Haut ange-
bracht werden. Diese Marker können sich in unkontrollierter Weise durch Hautbewegung oder 
Muskelanspannung sowohl gegeneinander wie auch relativ zu den Gelenken verschieben. 
 Einige Studien vereinfachen die Bestimmung von Drehmoment und Kraft an Hüfte oder Knie 
dadurch, dass nur der Vektor der Bodenreaktionskraft R1 in die Rechnung einbezogen wird. Die 
Drehmomente werden als Produkt des Betrages der Bodenreaktionskraft und des senkrechten Ab-
stands des Gelenkdrehpunkte von Sprunggelenk, Knie und Hüfte von der Wirkungslinie dieser 





Abb. 18.10 Wirkungslinie der Bodenreaktionskraft R1 und ihrer Hebelarme Lk, Lh und Lc in Bezug 
auf das Hüft- und Kniegelenk sowie auf die Halswirbelsäule. Nach: Winter (1990). 
 
statische oder quasistatische Anwendungen beschränkt, in denen die Trägheitskräfte und -momente 
der Segmente des unteren Extremität vernachlässigbar klein sind. Im dynamischen Fall hängen 
Moment und Kraft nicht nur vom Vektor der Bodenreaktionskraft ab, sondern auch von den Trans-
lations- und Winkelbeschleunigungen von Fuß, Unterschenkel und Oberschenkel (Winter 1990). 
Diese Beiträge darf man im dynamischen Fall nicht vernachlässigen. Ein Beispiel: Würde man das 
vereinfachte Konzept auf die Halswirbelsäule anwenden, betrüge das Drehmoment auf die Halswir-
belsäule Lc  |R1|. Kein vernünftiger Beobachter kann annehmen, dass beim Gehen ein Moment die-
ser Größe auf die Halswirbelsäule wirkt. 
18.6     Angriffspunkt der Bodenreaktionskraft 
Während der Standphase beim Gehen kann der Angriffspunkt der Bodenreaktionskraft zu jedem 
Zeitpunkt entweder aus der Druckverteilung auf der Fußsohle oder aus den Messdaten einer Kraft-
mess-Plattform (vgl. Abschnitt 1.3.1) bestimmt werden. Die Wanderung des Ortes des Kraftangriffs 
charakterisiert den zeitlichen Verlauf der Belastung der unterschiedlichen Teile des Fußes (siehe 
auch Abschnitt 17.4.2). Normalerweise wird beim Hacken-Auftreffen die Ferse zuerst belastet und 
der Angriffspunkt des Vektors der Bodenreaktionskraft wandert im Ablauf des Gangzyklus bis zum 
großen Zeh. Beim pathologischen Gang kann es vorkommen, dass der erste Kontakt in der Ballen-
region stattfindet (Spitzfußgang), oder dass der Angriffspunkt während der Standphase mehrfach 
zwischen Zehen- und Hackenregion hin und her wandert.  
18.7     Energieverbrauch beim Gehen 
In der Biomechanik unterscheidet man zwischen innerer und äußerer Arbeit der Muskeln. Äußere 
Arbeit wird geleistet, wenn Gegenstände angehoben werden; letzteres gilt auch, wenn der eigene 
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ist, eine bestimmte Haltung einzunehmen oder den Körper zu bewegen. Wenn man auf ebenem Bo-
den geht, liefern die Muskeln innere Arbeit. Die äußere Arbeit ist dabei nahe Null, da die Höhe des 
Körperschwerpunkts über dem Boden im Mittel unverändert bleibt. Äußere Arbeit beim Gehen 
kann lediglich durch Reibung zwischen Körper und Luft (bei Gegenwind) oder Reibung zwischen 
Fuß und Boden (beispielsweise beim Gehen in Schlamm) geleistet werden. Ein Maß für den Ener-
gieverbrauch ist die Wärmeproduktion des Körpers; eine Messung der erzeugten Wärme ist jedoch 
messtechnisch aufwändig. Einfacher ist es, den Sauerstoffverbrauch zu messen. Dabei wird ange-
nommen, dass der O2-Verbrauch der erzeugten Energie proportional ist. 
 
 
Abb. 18.11 Abhängigkeit des Sauerstoffverbrauchs pro Minute von der Ganggeschwindigkeit. 
Nach: Waters (1988) 
 
 Der Energieverbrauch beim Gehen kann in unterschiedlicher Weise angegeben werden: Als 
Energie pro Zeiteinheit oder als Energie pro Meter Gehstrecke. Der Energieverbrauch pro Zeit wird 
üblicherweise angegeben als Sauerstoffvolumen pro Minute und Kilogramm Körpermasse (ml O2 
/(min  kg)); der Energieverbrauch pro Wegstrecke als Sauerstoffvolumen pro Meter Wegstrecke 
und Kilogramm Körpermasse (ml O2 /(m  kg)). Der Energieverbrauch wird durch die Körpermasse 
dividiert, um Vergleichbarkeit zwischen Personen unterschiedlicher Körpermasse zu erreichen. 
Dem liegt die Annahme einer Proportionalität zwischen Energieverbrauch und Körpermasse zu-
grunde; das muss in Wirklichkeit nicht unbedingt genau zutreffen. Waters und Mitarbeiter (1988) 
bestimmten Normalwerte des Sauerstoffverbrauchs pro Meter und Zeiteinheit in Abhängigkeit von 
der Ganggeschwindigkeit (Abb. 18.11). Der Verbrauch stieg proportional zur Ganggeschwindigkeit 
an. Es bestand kein Unterschied zwischen Männern und Frauen.  
 Holt und Mitarbeiter (1991) zeigten, dass bei Einhaltung der bevorzugten Schrittfrequenz der 
Sauerstoffverbrauch pro Zeiteinheit ein Minimum annimmt. Hält man die Geschwindigkeit konstant 
und steigert oder vermindert man die Schrittfrequenz gegenüber dem bevorzugten Wert, so steigt 
der Sauerstoffverbrauch an (Abb. 18.12). Bei konstanter Schrittlänge hingegen steigt der Sauer-







































gebnis stimmt mit der Erfahrung überein, dass eine erzwungene Abweichung vom individuellen, 
bequemen Gehen eine verstärkte körperliche Anstrengung erfordert. 
 
 
Abb. 18.12 Sauerstoffverbrauch pro Zeiteinheit bei konstanter Ganggeschwindigkeit in Abhängig-
keit von der Schrittfrequenz. PSF bezeichnet die vorzugsweise gewählte Schrittfrequenz. Nach: Holt 




Abb. 18.13 Sauerstoffverbrauch pro Zeiteinheit bei konstanter Schrittlänge in Abhängigkeit von der 
Schrittfrequenz. Nach: Holt und Mitarbeiter (1991) 
 
 
Schrittfrequenz [Schritte/Minute], konstante Geschwindigkeit
PSF vorzugsweise gewählte Frequenz (Preferred Stride Frequency)
































Schrittfrequenz [Schritte/Minute], konstante Schrittlänge
PSF vorzugsweise gewählte Frequenz (Preferred Stride Frequency)





































Abb. 18.14 Sauerstoffverbrauch pro Kilogramm Körpermasse und Meter Wegstrecke in Abhängig-
keit von der Gehgeschwindigkeit. Nach Waters und Mitarbeiter (1988) 
 
 Waters und Mitarbeiter (1988) bestimmten den Sauerstoffverbrauch von Erwachsenen, Ju-
gendlichen und Kindern beim Gehen (Abb. 18.14). Der Sauerstoffverbrauch setzt sich zusammen 
aus einem Anteil für den Grundumsatz (Energieverbrauch bei ruhendem Körper) und einem Anteil 
für die Erzeugung der inneren Arbeit beim Gehen. Da in Abbildung 18.14 der Sauerstoffverbrauch 
pro Meter Wegstrecke aufgetragen ist, und bei langsamem Gehen pro Meter eine längere Zeit benö-
tigt wird, weisen in diesem Diagramm die Verbrauchskurven für niedrige Gehgeschwindigkeiten 
nach oben.  
 Der energetische Wirkungsgrad pathologischen Gehens kann definiert werden als (Waters 
1992) 
 
 Sauerstoffverbrauch pro Meter (normales Gehen)Wirkungsgrad [%]= 100,0
Sauerstoffverbrauch pro Meter (pathologisches Gehen)
  
 
Wenn beim pathologischen Gehen mehr Sauerstoff als beim normalen Gehen verbraucht wird, fällt 
der Wirkungsgrad unter 100%. Die Erfahrung zeigt, dass bei Patienten mit Störungen des Gehens, 
beispielsweise nach einer Amputation, infolge einer Lähmung oder einer Parkinson’schen Erkran-
kung, der energetische Wirkungsgrad des Gehens geringer als 100% ist. Das Gehen mit unter-
schiedlichen Prothesen kann gleichfalls unterschiedliche Wirkungsgrade aufweisen. Die von Waters 
und Mitarbeitern veröffentlichten Werte für gesunde Personen können in solchen Fällen als Ver-
gleichsmaßstab dienen. 
18.8     Dominanz eines Beins 
Es ist allgemein bekannt, dass wir unsere rechte und linke Hand nicht auf gleiche Weise benutzen. 
Der so genannte dominante Arm und die dominante Hand, in den meisten Fällen der rechte Arm 















































man weiß, ist der Seitenunterschied, d.h. die Rechts- oder Linkshändigkeit, nicht erworben sondern 
angeboren.  
 Im Gegensatz zu den Händen ist ein Seitenunterschied bei Beinen und Füßen nicht so offen-
kundig. Tests zur Bestimmung der dominanten Seite beobachten, welcher Fuß zu Beginn des Ge-
hens vorzugsweise als erster nach vorn gesetzt wird (Nissan und Mitarbeiter 1990), welcher Fuß 
genutzt wird, um einen Ball zu stoßen, oder welcher Fuß beim Treppensteigen den Anfang macht. 
Nach solchen Tests zu urteilen, scheint eine Dominanz des rechten Beins und Fußes häufiger zu 
sein als eine Dominanz der linken Seite (Sadeghi und Mitarbeiter 2000). Die Dominanz bewirkt 
keine erkennbare Asymmetrie des Gehens. 
18.9     Stürze 
Liegt die Projektion des Schwerpunkts eines Körpers außerhalb seiner Unterstützungsfläche, übt die 
Gewichtskraft bezogen auf den Rand der Unterstützungsfläche ein Drehmoment aus. Dieses Dreh-
moment dreht den Körper beschleunigt um eine in der Unterstützungsfläche liegende Achse. Der 
Körper kippt und die Höhenlage des Schwerpunkts vermindert sich. Potentielle Energie wird zu-
nächst in Bewegungsenergie und beim Aufschlag in Bruch- und Verformungsenergie sowie in 
Wärme gewandelt. Beim aufrechten Stehen ist die Unterstützungsfläche des Körpers durch die Flä-
che unter und zwischen den Füßen gegeben. Die Haltungskontrolle sorgt dafür, dass sich die Pro-
jektion des Körperschwerpunkts stets innerhalb der Unterstützungsfläche befindet. Das Gehen oder 
Treppensteigen unterscheidet sich in sofern vom Stehen, als hier die Projektion des Körperschwer-
punkts von vornherein nur während sehr kleiner Zeitintervalle innerhalb der Unterstützungsfläche 
liegt. So ist beim Gehen die Projektion des Schwerpunkts während der meisten Zeit zur Seite des 
abgehobenen Beins, und beim Treppensteigen überwiegend nach vorn verschoben. In beiden Fällen 
droht ein Sturz. Damit es nicht wirklich zum Sturz kommt, muss der zweite Fuß jeweils schnell 
genug an der richtigen Stelle aufgesetzt werden. 
 In aufrechter Haltung beträgt der Abstand des Körperschwerpunkts vom Boden etwa 2/3 der 
Körpergröße. Bei einem Sturz wird ein erheblicher Energiebetrag frei. Für eine Person von 1,75 m 
Körpergröße und 65 kg Körpermasse, deren Schwerpunkt sich nach dem Sturz noch 0,2 m über 
dem Boden befindet, beträgt die frei werdende Energie (1,75  2/3 -0,2)  65  9,81  616 Nm. Diese 
Energie reicht aus, Verletzungen an Knochen und Weichteilen zu bewirken. Stürze aus dem Sitzen 
heraus sind wegen der relativ zum Stehen größeren Unterstützungsfläche seltener; auch sind ihre 
Folgen wegen der geringeren Sturzhöhe normalerweise nicht so gravierend. 
 Beginnt ein Sturz, sagt man umgangssprachlich: „Das Gleichgewicht geht verloren“. Um 
Missverständnissen vorzubeugen: Die Verwendung des Begriffs „Gleichgewicht“ in diesem Zu-
sammenhang hat mit dem Gleichgewichtssatz der Mechanik nichts zu tun. Der Gleichgewichtssatz 
sagt, dass im statischen oder dynamischen Gleichgewicht die Summe aller an einem Körper angrei-
fenden Kräfte gleich Null ist. Das ist immer erfüllt, unabhängig davon, ob eine Person „das Gleich-
gewicht hält“ oder „das Gleichgewicht verliert“. Auch die Kennzeichnung einer Körperhaltung als 
„stabil“ oder „instabil“ ist nicht gleichbedeutend mit dem Erhalt oder Verlust des Gleichgewichts. 
Mit Ausnahme des flachen Liegens ist unsere Körperhaltung praktisch immer instabil, da bereits 
kleine Störungen dramatische Änderungen der Haltung bewirken können. 
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18.9.1 Epidemiologie der Stürze 
Das Risiko zu stürzen ist nicht auf ältere Personen beschränkt; auch junge Personen erleiden Stürze. 
Die Wahrscheinlichkeit zu stürzen ist jedoch im Alter höher, und die Verletzungsfolgen sind schwe-
rer. Die Mehrzahl der Studien zur Epidemiologie der Stürze konzentriert sich daher auf  Personen 
älter als 65Jahre. Bedingt durch Unterschiede der untersuchten Kollektive variieren die zahlenmä-
ßigen Ergebnisse. Die nachfolgend zitierte Auswahl soll lediglich einen Überblick vermitteln. 
  Prudham und Mitarbeiter (1981) ermittelten in einem Kollektiv von nahezu 3000 Personen im 
Alter von über 65 Jahren eine Häufigkeit von 28 Stürzen pro 100 Personen und Jahr. Die Sturz-
Häufigkeit nahm mit dem Alter zu. Frauen waren zunächst häufiger betroffen; im Alter oberhalb 
von 85 Jahren war die Wahrscheinlichkeit zu stürzen jedoch für Männer und Frauen gleich. Die 
Zugehörigkeit zu einer sozialen Klasse, die Art der Wohnung oder Zustand des Alleinlebens beein-
flussten die Sturz-Wahrscheinlichkeit nicht. Blake und Mitarbeiter (1988) kamen bei einer Untersu-
chung von 1042 Personen zu ähnlichen Ergebnissen. 
 
 
Abb. 18.15 Richtungen des Fallens beim Sturz älterer Personen. Nach O’Neill u. Mitarb. 1994 
 
 Ursachen von Stürzen können vielfältig sein. Als Risikofaktoren benannt werden: Stolpern 
oder Ausrutschen beim Gehen, zu geringe Muskelkraft in den Beinen, körperliche Inaktivität, Stö-
rungen des Gesichtssinns (Sehschärfe, räumliche Wahrnehmung, Bildkontrast), zu lange Reaktions-
zeiten, gestörter Gleichgewichtssinn, Übergewicht, Schmerzzustände, Medikation, Demenz und 
Ablenkung der Aufmerksamkeit (Grabiner u. Mitarb. 2002). Vellas und Mitarbeiter (1998) ermittel-
ten in einem Kollektiv mit einem mittleren Alter von 74 Jahren eine Sturz-Häufigkeit von 64 Stür-
zen pro Monat und 100 Personen. Über 90% der untersuchten Stürze geschahen „zufällig“. Die Per-
sonen standen oder gingen, bevor sie strauchelten oder stolperten. Ein Ohnmacht- oder Schwindel-
gefühl vor dem Sturz wurde nur von weniger als 3% der befragten Personen angegeben. In nahezu 
der Hälfte der Fälle traten die Personen auf oder gegen einen Gegenstand mit der Folge einer uner-

















und Mitarbeiter (1994) dokumentierten in einer Kohorte von 1243 mehr als 50 Jahre alter Personen 
die Fall-Richtungen (Abb. 18.15). Stößt der Fuß beim Gehen gegen ein Hindernis, kann es zum 
Sturz nach vorn kommen. Rutscht hingegen der vorangehende Fuß in der Phase des Hacken-
Auftreffens nach vorn aus, ist ein Sturz nach hinten zu erwarten (Grabiner u. Mitarb. 2008). Beim 
Fallen nach vorn werden automatisch die Arme vorgestreckt, um Gesicht und Kopf zu schützen. 
Daher erfolgt der Aufschlag im Bereich der Hände und Arme. Beim Fall nach hinten erfolgt der 
Aufschlag vorzugsweise im Beckenbereich. Abbildung 18.16 zeigt die Körperregionen, in denen 
nach einem Sturz der Aufschlag erfolgt (Vellas u. Mitarb. 1998).  
 
Abb. 18.16 Körperregionen, in denen der Aufschlag nach einem Sturz erfolgt. Nach Vellas u. Mit-
arb. 1998 
 
 Nicht alle Stürze führen zu behandlungsbedürftigen Verletzungen. Nach Sattin und Mitarbei-
tern (1990) führen je nach Alter der Personen zwischen 30% und 50% der Stürze zu Verletzungen, 
die eine Einweisung ins Krankenhaus zur Folge hatten. In der Studie von Berg und Mitarbeitern 
(1997) führten 5% der untersuchten Stürze zu Frakturen und 9% zu behandlungsbedürftigen Weich-
teilverletzungen. Nach einem Ausrutschen oder Stürzen zur Seite geschehen Frakturen vornehmlich 
im Bereich des Beckens und der Hüfte;  Stürze nach vorn sind vornehmlich mit Frakturen in Ober-
arm, Unterarm oder Handgelenk assoziiert (De Goede u. Mitarb. 2003).  
18.9.2 Prävention von Sturzverletzungen 
Stürze können nicht nur erhebliche, zum Teil lebensbedrohliche, körperliche Verletzungen zur Fol-
ge haben. Auch nach einem glimpflich erfolgten Sturz kann die Furcht von weiteren Stürzen die 
Lebensqualität empfindlich mindern. Um den Umfang dieser Sturz-Folgen zu verringern, kann man 
potentiell versuchen, die Inzidenz von Stürzen zu herabzusetzen, oder durch geeignete Fall-
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 Verminderung der Häufigkeit von Stürzen. Experimentell konnte gezeigt werden, dass die 
Haltungskontrolle beeinträchtigt wird, wenn die Aufmerksamkeit geteilt werden muss, d.h. wenn 
zeitgleich kognitive Aufgaben gelöst werden müssen (Woollacott u. Mitarb. 2002, Bloem u. Mit-
arb.2006). Beispielsweise zeigten ältere Personen mit einer Sturz-Vorgeschichte im aufrechten 
Stand eine auffällige Zunahme der Schwankungsamplitude des Kraftangriffspunktes (Zentrum des 
Drucks), wenn gleichzeitig Denkaufgaben gestellt wurden. Die Autoren schließen, dass durch ge-
eignete Schulung die Inzidenz von Stürzen vermindert werden könnte. Nach erfolgtem Sturz wird 
oftmals berichtet, man sei „gerade in Eile“ gewesen. Wenn dies nicht nur ein nachträglicher Ein-
druck war, sondern hastige, unüberlegte Bewegungen tatsächlich zur Auslösung des Sturzes beige-
tragen haben, müsste eine entsprechende Schulung sturzgefährdeter Personen ebenfalls zu einer 
Verminderung der Häufigkeit von Stürzen führen.  
 Weerdesteyn und Mitarbeiter (2006) führten ein sich über 5 Wochen erstreckendes, körperli-
ches Trainingsprogramm zur Vorbeugung von Stürzen durch. Die 65 Jahre alten Kursteilnehmer 
hatten alle eine Sturz-Vorgeschichte. Sie führten Gleichgewichts-, Geh- und Koordinationsübungen 
auf einer „Hindernisstrecke“ (Stufen, Stolpersteine, unebener Bodenbelag) aus. Zusätzlich wurden 
Gehübungen in engem Bewegungsraum mit häufigen Geschwindigkeits- und Richtungswechseln 
ausgeführt. Die Inzidenz von Stürzen in einem Zeitraum von 7 Monaten nach dem Übungspro-
gramm wurde mit der Inzidenz im Zeitraum von 6 Monaten vor dem Übungsprogramm verglichen. 
Die Intervention führte zu einer Abnahme der Stürze um 46%.  
 Orthopädische Hilfsmittel. Beim Stehen ist die Unterstützungsfläche für den Körper durch die 
Fläche der Füße und die zwischen ihnen eingeschlossene Fläche gegeben. Die Verwendung einer 
Stockstütze kann die Unterstützungsfläche in bestimmten Phasen des Gangzyklus erheblich vergrö-
ßern (Abb. 18.17). Eine stärkere Vergrößerung der Unterstützungsfläche wird durch ein Gehgestell 
bewirkt (Abb. 18.18). Stockstütze und Gehgestell tragen effektiv zur Vorbeugung vor Stürzen bei. 
Auftretende Probleme sind Überlastungsschäden in Schultern und Armen, Ausrutschen des Stocks 
speziell beim schrägen Aufsetzen, Störungen des Gleichgewichts beim Anheben des Gehgestells 




Abb. 18.17 Unterstützungsfläche im Ablauf eines Schritts beim Gehen mit einer Stockstütze. Nach 












Abb. 18.18 Unterstützungsfläche im Ablauf eines Schritts beim Gehen mit einem Gehgestell. Nach 
Bateni u. Mitarb. 2005 
 
 Zur Vorbeugung hüftnaher Frakturen sind so genannte Hüftprotektoren entwickelt worden. 
Hüftprotektoren bestehen aus einer speziellen Hose mit zwei seitlichen Taschen im Bereich des 
Trochanter major, in welche die Bauteile zum Hüftschutz eingeschoben werden (Holzer u. Mitarb. 
2007, Hönle u. Mitarb. 2009). Zwei unterschiedliche Wege werden beschritten: Ein starres (oder 
sich beim Aufprall starr verfestigendes) Bauteil soll die Bodenreaktionskraft auf eine größere Flä-
che im Hüftbereich verteilen, und dadurch die auf den Trochanter major wirkende Kraft vermin-
dern. Alternativ soll ein aus verformbarem Schaumstoff bestehendes Bauteil den Spitzenwert der 
Aufprallkraft dämpfen. Untersuchungen zur Wirksamkeit von Hüftprotektoren haben widersprüch-
liche Ergebnisse. Während einige Studien zeigten, dass das Tragen von Hüftprotektoren die Inzi-
denz von Hüftfrakturen um mehr als 50% mindert (z.B. Lauritzen u. Mitarb. 1993, Kannus u. Mit-
arb. 2000), zeigten andere Studien praktisch keine Reduktion (z.B. Kiel u. Mitarb. 2007). Ein Prob-
lem ist offenbar, dass Protektoren nicht immer korrekt angelegt werden, oder dass sie wegen Unbe-
quemlichkeit oder Unterbrechung durch die Nachtruhe nicht durchgehend getragen werden.  
 Fall-Techniken zur Abmilderung von Sturzfolgen. Bei einem Sturz nach vorn werden instink-
tiv die Arme in Vorhaltung gebracht. Das Risiko einer Schädigung der Arme wird in Kauf genom-
men, um schwerwiegendere Verletzungen von Gesicht oder Kopf  zu vermeiden. DeGoede und 
Mitarbeiter (2002) untersuchten die Kraft zwischen Hand und Boden beim Vorwärtsfall aus 1 m 
Schulterhöhe und anschließendem Abstützen mit beiden Händen. Spitzenwerte der Kraft von über 
1000 N wurden registriert, wenn die Probanden mit gestrecktem Ellenbogengelenk auf dem Boden 
auftrafen. Beim Auftreffen mit um etwa 10° gebeugtem Ellenbogengelenk war der Spitzenwert er-
heblich niedriger. Theoretisch könnte eine gut trainierte Arm- und Schultermuskulatur in der Lage 
sein, die beim Fallen freiwerdende Energie durch exzentrische Muskelarbeit zu absorbieren. Viele 
ältere Personen haben jedoch nicht einmal ausreichend Kraft für einen Liegestütz. Man kann daher 
kaum erwarten, dass mit Hilfe der Arme eine „sanfte Landung“ nach dem Sturz erreicht werden 
kann; eine Anspannung der  Muskulatur kann die Aufschlagskraft allenfalls verringern. Der Zeit-
raum vom Beginn des Verlusts des Gleichgewichts bis zum Kontakt mit dem Boden liegt in der 
Größenordnung einer Sekunde. Das Zeitintervall zwischen dem ersten Bodenkontakt und den Spit-
zenwerten der Kraft auf die Hand oder das Schultergelenk beträgt weniger als 100 Millisekunden. 
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tisch keine Veränderungen bewirken können. Alles, was eine Person zur Vorbereitung des Aufpralls 




Abb. 18.19 Illustration des zeitlichen Ablaufs eines provozierten Falls nach rückwärts (schräg von 
der Seite gesehen). Nach Hsiao und Mitarbeiter 1998 
 
 Nützliche Einsichten zur Minderung des Schweregrades von Sturz-Folgen erhofft man sich 
aus der Beobachtung des Ablaufs von Stürzen junger, gut trainierter Sportler. Speziell bei Kampf-
sportarten sind Stürze häufig, gehen aber nur selten mit knöchernen Verletzungen einher. Man muss 
annehmen, dass die beim Sturz frei werdende Energie zum großen Teil durch exzentrische Kontrak-
tion der Muskulatur absorbiert wird. Dokumentationen des Ablaufs von Stürzen zeigen, dass an der 
Dämpfung der Aufprallkraft die Muskulatur der oberen und unteren Extremitäten entscheidend be-
teiligt sind. Als Beispiel zeigt Abbildung 18.19 den zeitlichen Ablauf eines provozierten Ausrut-
schens mit nachfolgendem Sturz nach hinten (Hsiao u. Mitarb. 1998). Man erkennt den (nicht er-
folgreichen) Ausgleichsschritt und die Winkelbewegungen von Armen und Beinen, bevor letztend-
lich der Aufschlag auf Hände und Hüfte erfolgt. Ein Beispiel für einen „kontrollierten Sturz“ im 
täglichen Leben ist das Hinsetzen auf einen Stuhl (Robinovitch u. Mitarb. 2000). Die durch die Er-
niedrigung der Lage des Körperschwerpunkts freigesetzte potentielle Energie wird durch die Stre-
cker von Hüft- und Kniegelenken absorbiert. Es erfolgt eine sanfte Landung auf der Sitzfläche. 
 
 
Abb. 18.20 Illustration des zeitlichen Ablaufs eines Falls zur Seite aus kniender Position nach den 
Regeln asiatischer Kampfsportarten: Bodenkontakt zuerst mit dem Becken gefolgt von einem Abrol-
len über Arm und Schulter. Nach Weerdesteyn u. Mitarb. 2005 
 
 Weerdesteyn und Mitarbeiter (2008) untersuchten, ob aus asiatischen Kampfsportarten be-
kannte Fall-Techniken die Bodenreaktionskräfte beim Aufschlag nach einem Sturz vermindern 




berührt zunächst das Becken den Boden. Danach erfolgt eine Abrollbewegung, bei der letztendlich 
der Arm den Boden berührt. Junge Probanden konnten nach kurzem Training dieser Technik die auf 
die Hüfte wirkende Bodenreaktionskraft erheblich vermindern. Es ist jedoch eine offene Frage, ob 
die in den Abbildungen 18.19 und 18.20 illustrierten Sturz-Techniken für ältere Personen erlernbar 
sind, und ob sie bei nicht antizipierten Stürzen schnell genug abgerufen werden können. 
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19   Übungsaufgaben 
19.1 Lastenheber 
Aufgabenstellung: Ein Lastenheber wird eingesetzt, um einen Zementblock von 500 kg Masse ein-
seitig anzuheben. Wie groß ist die in senkrechter Richtung von der Hand ausgeübte Kraft? 
 
 
Abb. 19.1 Hilfsmittel zum Anheben schwerer Gegenstände 
 
Lösung: Bei einem symmetrisch geformten, homogenen Block ist die Gewichtskraft unter der rech-
ten wie unter der linken Auflage-Kante gleich und beträgt 250  g = 250  9,81 = 2452,5 N. 
 
Im Gleichgewicht der Drehmomente gilt 
 
(19.1) 
2452,5 10 cos F 110 cos [N cm]
F 24525 110 222,95 N
       
   
 
Anmerkung: Die von der Hand ausgeübte Kraft weist senkrecht nach unten. Der wirksame Hebel-










19.2 Wahl des Bezugspunkts der Drehmomente im mechanischen Gleichgewicht 
Aufgabenstellung: In einem Zustand des mechanischen Gleichgewichts ist die Summe aller Kräfte 
und Drehmomente gleich Null. Der Bezugspunkt zur Bildung der Summe der Drehmomente kann 
beliebig gewählt werden, es muss nicht ein „Drehpunkt“ sein. Man verifiziere diese Feststellung, 
indem in der dargestellten Anordnung eines um den Punkt P drehbaren Balkens die Kraft F3 be-
rechnet wird, wobei die Summe der Drehmomente gebildet wird a) in Bezug auf den Drehpunkt P 
und b) in Bezug auf den Punkt X. Bekannt seien die Kraft F1 sowie die Hebelarme von F1 und F2. 
 
 
Abb.19.2 In P drehbar gelagerter Balken im mechanischen Gleichgewicht 
 
Lösung: 
a) In Bezug auf den Drehpunkt P lautet die Gleichgewichtsbedingung der Drehmomente (die Kräf-




F 2 F 1 0
F 2 F
   
   
 
Im Gleichgewicht der Kräfte gilt 
 
(19.3) 1 2 3  F F F 0  
 
Daraus folgt für die Koordinaten der Kräfte 
 
(19.4) 3 1 2F F F    
 
Zählt man nach unten weisende Kräfte negativ, ergibt sich für die gesuchte Kraft F3 
 
(19.5) 3F ( 10) N ( 20) N 30 N        
 
b) In Bezug auf den Punkt X lautet die Gleichgewichtsbedingung der Drehmomente (die Kräfte 
sind hier als Beträge eingesetzt) 
 












Für den Betrag der Kraft F3 gilt im Gleichgewicht 
 
(19.7) 3 1 2F F F   
 
Durch Einsetzen in Gleichung 19.6 erhält man 
 
(19.8) 1 2 1 2
1 2
F 1 F 2 (F F ) 1 0
F 2 F 1 0
      
     
 
Dieses Resultat ist mit Gleichung 19.2 identisch. Die Vektorkoordinate von F3 berechnet sich wie 
oben aus der Gleichung 19.4. 
 
Anmerkung: Der Vorteil, die Drehmomente in Bezug auf den Drehpunkt zu bilden, besteht darin, 
dass in der Summe der Drehmomente ein Summand weniger enthalten ist. Die auf den Drehpunkt 
wirkende Kraft hat den Hebelarm Null und das Drehmoment dieser Kraft trägt daher zur Summe 
der Drehmomente nicht bei. Dies erspart jedoch nur einen Rechenschritt; das Resultat wird davon 
nicht beeinflusst. Mit anderen Worten: Man muss in einer Anordnung den physikalischen Dreh-
punkt (die Lage der Drehachse) nicht kennen, um mit Hilfe des Gleichgewichtssatzes eine unbe-
kannt Kraft (hier: F3) oder ein unbekanntes Drehmoment zu ermitteln 
 In den obigen Gleichungen bereiten die Vorzeichen gelegentlich Schwierigkeiten. Diese 
Schwierigkeiten rühren daher, dass man unter der Definition eines Drehmoments als Produkt der 
Beträge von Kraft und Hebelarm bei der Bildung der Summe der Drehmomente eine Vorzeichen-
regel beachten muss. In der obigen Rechnung bezeichnen die Symbole für die Kräfte mal ihre Be-
träge (in der Summe der Drehmomente) und mal ihre Vektorkoordinaten (in der Summe der Kräf-
te). Beispielsweise bezeichnet F3 in der Summe der Drehmomente 19.6 den Betrag der Kraft F3. 
Korrekt und unmissverständlich wäre es, hierfür die Schreibweise |F3| zu benutzen; das liest sich 
jedoch umständlich. Im Gleichgewicht der Kräfte 19.4 bezeichnet F3 hingegen die Vektorkoordina-




19.3 Trägheitskraft beim Auftreffen auf den Boden nach Sprung von einer 
Mauer 
Aufgabenstellung: Eine Person einer Körpermasse von 60 kg springt in aufrechter Haltung von 
einer 0,5 m hohen Mauer auf den Boden. Wie groß ist die Kraft zwischen Füßen und Boden, wenn 
a) das Auftreffen mit gestreckten Beinen geschieht und die Abbremsung bis zum Stillstand in 0,1 s 
erfolgt oder b) beim Auftreffen die Kniegelenke gebeugt werden, und die Abbremsung bis zum 
Stillstand in 1 s erfolgt?  
 
Anleitung: Die Geschwindigkeit v beim freien Fall aus der Höhe h berechnet sich aus v 2 h g    
(Ableitung dieser Formel in jedem Physikbuch). Die Erdbeschleunigung g hat den Zahlenwert 9,81 
m/s2. Zur Berechnung der Beschleunigung beim Auftreffen auf den Boden soll angenommen wer-
den, die Beschleunigung sei während der Zeitdauer der Abbremsung gleichmäßig. 
 
Lösung: Die Geschwindigkeit im Moment des Auftreffens ist gleich v 2 0,5 9,81 3,13m / s    . 
Die Beschleunigung ist im Fall a) gleich 2a v t 3,13 0,1 31,3m / s   und im Fall b) 
gleich 2a v t 3,13 1 3,13m / s   . Zwischen Füßen und Boden wirkt die Summe aus Gewichts- 
und Trägheitskraft. Im Fall a) beträgt diese Kraft F 60 (9,81 31,3) 2466,6 N    und im Fall 
b) F 60 (9,81 3,13) 776,4 N    . Zum Vergleich: Beim ruhigen Stehen beträgt die Kraft zwischen 
Fuß und Boden F m g 60 9,81 588,6 N     . 
 
Anmerkung:. 
In Wirklichkeit nimmt während des Zeitintervalls des Abbremsens die Geschwindigkeit nicht 
gleichmäßig auf Null ab. Vielmehr wird die Abnahme im ersten Moment gering sein, dann ein Ma-
ximum durchlaufen und zum Ende des Zeitintervalls wieder gering sein. Der aus a=v/t berechnete 




19.4 Energieverbrauch beim Gehen 
Aufgabenstellung: Der Energieverbrauch einer erwachsenen Person von 60 kg Körpermasse für 1 
km Wegstrecke bei einer Geschwindigkeit von 50 m/min (bequemes Gehen) ist zu bestimmen. Als 
Maß für den Energieverbrauch dient die Menge des verbrauchten Sauerstoffs. Abb. 19.3 zeigt 
Messdaten von Waters und Mitarbeitern (J Orthop Res 1988, 6, 215-222). Bei üblicher Zusammen-
setzung der Nahrung entspricht der Verbrauch von 1 l Sauerstoff einem Energieverbrauch von rund 
5 kcal (Kilo-Kalorien) oder etwa 20 kJ (Kilo-Joule). 
 
 
Abb. 19.3 Sauerstoff-Verbrauch pro kg Körpermasse und pro m Wegstrecke beim Gehen (Nach: 
Waters u. Mitarb. 1988) 
 
Lösung:  Eine erwachsene Person verbraucht (siehe Diagramm) pro Kilogramm Körpermasse und 
pro Meter Wegstrecke bei einer Geschwindigkeit von 50 m/min 0,18 ml Sauerstoff. Bei 60 kg Kör-
permasse und 1000 m Wegstrecke ergibt sich 
 
Sauerstoff-Verbrauch = 0,18  0,001  60  1000 = 10,8 l O2 
 
Dies entspricht einer Energie von 10,8  5 = 54 kcal. Zum Vergleich: Der Energieinhalt einer  Pra-
line beträgt etwa 60 kcal, der Energieinhalt von 100 g Erdnüssen beträgt etwa 600 kcal. 
 
Anmerkungen: Der oben genannte Umrechnungsfaktor von Sauerstoffverbrauch in Energiever-
brauch gilt für übliche Zusammensetzung der Nahrung. Bei spezieller Ernährung sind Abweichun-
gen zu erwarten, da die chemische Energie der einzelnen Nahrungsbestandteile unterschiedlich ist.  
 Um den Energieverbrauch des Körpers exakt zu bestimmen, müsste die Wärmeentwicklung 
gemessen werden. Das ist experimentell jedoch sehr aufwändig. Beispiel einer solchen kaloriemet-
rischen Bestimmung des Energieverbrauchs ist die Arbeit von Webb und Mitarbeitern „The work 
of walking: a calorimetric study“, Med Sci Sports Exerc 1988, 20, 331-337. 
 Dass die Kurven des Sauerstoffverbrauchs im Diagramm der Abb. 19.3 bei niedrigen Gehge-
schwindigkeiten ansteigen, liegt daran, dass in diesem Diagramm der O2 Verbrauch pro Meter 













































verbrauch speziell für das Gehen zusammen. Bei langsamem Gehen ist pro Meter Wegstrecke 
mehr Zeit erforderlich und daher nach Zurücklegen des Weges der Beitrag des Grundumsatzes zum 
Gesamtverbrauch höher. Wäre der O2 Verbrauch pro Minute aufgetragen, wäre der Kurvenverlauf 





19.5 Berechnung des mittleren Drucks 
Aufgabenstellung: Für eine Person einer Körpermasse m von 60 kg und somit einer Gewichtskraft 
m  g von (rund) 600 N ist der  mittlere Druck (in Pa und mm Hg) zu berechnen: 
a) auf den Fußsohlen beim ruhigen Stehen auf 2 Beinen. Annahme: Die Fläche einer Fußsohle be-
trage etwa 825 =  200 cm2. 
b) auf der Sitzfläche. Annahmen: Die Sitzfläche habe eine Größe von etwa 2525 = 625 cm2. Die 
Masse von Kopf, Rumpf und Armen betrage 60% der Körpermasse. 
c) auf der Hautoberfläche des Rumpfes beim Liegen auf dem Rücken. Annahmen: Die Masse des 
Rumpfes betrage ca. 50% der Körpermasse. Die rückwärtige Fläche des Rumpfes betrage etwa 
3060 = 1800 cm2; der Rumpf soll auf der gesamten Fläche auf der Unterlage aufliegen.   
d) auf der Hautoberfläche des Rumpfes beim Liegen auf dem Rücken. Annahmen: Die Masse des 
Rumpfes betrage ca. 50% der Körpermasse. Der Rumpf soll lediglich im Bereich der Schulterblät-
ter und der Beckenschaufeln auf 4 Teilflächen einer Größe von je 88 = 64 cm2 auf der Matratze 
aufliegen. 
 
Lösung: Aus der Formel für den mittleren Druck erhält man den Druck in der Einheit Pascal (Pa). 
Zur Umrechnung in mm Hg: Die Dichte von Quecksilber beträgt 13,546 g  cm-3. Zur Umrechnung 
von mm Hg in Pa muss die Gewichtskraft (N) einer Quecksilber-Schicht von 1 mm Stärke auf ei-
ner Fläche von 1 m2 berechnet werden. 13,546  10-3  10-1  104  9,81 = 132,886 Pa  133 Pa. Er-
gebnis: 1 mm Hg entspricht einem Druck von rund 133 Pa 
 
a) pm = 600/0,04 Nm-2 = 15000 Pa. Dies entspricht rund 113 mm Hg 
b) pm = 360/0,0625 Nm-2 = 5760 Pa. Dies entspricht rund 43 mm Hg 
c) pm = 300/0,18 Nm-2 = 1667 Pa. Dies entspricht rund 13 mm Hg 
d) pm = 300/0,0256 Nm-2 = 11719 Pa. Dies entspricht rund 88 mm Hg 
 
Anmerkungen: Der Blutdruck in den Arterien der Haut der Fußsohle liegt etwa zwischen 110 und 
130 mm Hg. Beim unbeweglichem Stehen wird folglich die Blutversorgung in Teilbereichen der 
Haut der Fußsohle unterbrochen. Ähnliches gilt beim Sitzen für die Blutversorgung der Haut der 
Sitzfläche. Der Druck in den Arterien der Haut liegt zwischen 40 und 60 mm Hg. Die Druckvertei-
lung auf der Sitzfläche ist jedoch in Wirklichkeit nicht gleichmäßig; unter den Sitzbeinen ist der 
Druck höher als der mittlere Druck. Bei Personen, die zu schwach sind, ihre Sitzhaltung von Zeit 
zu Zeit zu ändern, oder bei Personen, deren angepasste Sitzschale kaum eine Änderung der Haltung 
erlaubt, besteht die Gefahr einer Schädigung der Haut. Der Druck in den Arterien der Haut des 
Rückens beträgt beim Liegen etwa 20 bis 40 mm Hg. Liegt man mit der gesamten Rückenoberflä-
che auf der Matratze auf, besteht keine Gefahr einer Unterbrechung der Blutversorgung der Haut. 
Die Annahme einer ganzflächigen Auflage ist jedoch unrealistisch. In Wirklichkeit werden beim 
Liegen nur kleine Teilflächen der Rückenoberfläche für die Druckübertragung genutzt. Um der 
Entstehung von Hautschäden vorzubeugen, sind die Druck übertragenden Flächen zu vergrößern, 




19.6    Bruchfestigkeit der Tibia 
Aufgabenstellung: Die Tibia werde belastet a) durch eine in Längsrichtung wirkende Druckkraft, b) 
durch eine in ihrer Mitte senkrecht zur Längsachse wirkende Kraft, bei festgehaltenem, aber nicht 
eingespanntem proximalen und distalen Ende der Tibia (Stoß gegen das Schienbein einer stehen-
den Person) oder c) durch ein um die Längsachse wirkendes Drehmoment, beispielsweise erzeugt 
durch eine seitlich auf die Spitze eines Ski einwirkende Kraft (Abb. 19.4). Wie groß sind Kräfte, 
bei denen es zum Bruch der Tibia kommt? 
 
 
Abb.19.4 Seitlich auf die Spitze des Ski einwirkende Kraft F 
 
Anleitung: Der Querschnitt der Tibia sei in ihrer Mitte rohrförmig mit einem äußeren Durchmesser 
von 2,0 cm und einem inneren Durchmesser von 0,9 cm. Die Tibia habe eine Gesamtlänge von 35 
cm. Der Abstand der Spitze des Ski bis zum Sprunggelenk betrage 1 m. Die maximale Druckspan-
nung max des Knochenmaterials betrage 150 N/mm2 (vgl. Tab. 8.1); die maximale Zugspannung 
betrage 120 N/mm2 und die maximale Scherspannung betrage 65 N/mm2. 
 




   
 
Bei Belastung durch ein Biegemoment beträgt die Zugspannung σ an der konvexen Oberfläche 
eines Rohrs  
 
(19.10) M W   
 
M bezeichnet das Drehmoment und W das Widerstandsmoment. Für ein Rohr mit äußerem 
Durchmesser D und innerem Durchmesser d ist W 
 
(19.11) 
4 4(D d )W
32 D
    
 







(19.12) pM W   
 
M bezeichnet das Drehmoment und Wp das polare Widerstandsmoment. Für ein Rohr mit äußerem 







    
 
(Formeln für die Spannungen und Widerstandsmomente aus: Dubbel, Taschenbuch für den Ma-
schinenbau) 
 
Lösung: Man achte darauf, alle Größen in den richtigen Einheiten in die Formeln einzusetzen. Da  
in Nmm-2 gegeben ist, ist es am einfachsten, alle Längen in mm einzusetzen. 
 
a) Die Spannung berechnet sich aus Kraft/Fläche 
 
(19.14) 2 2 2
F 4 F N( )
A (D d ) mm
      
 
Setzt man für  den maximalen Wert von 150 N/mm2 ein, erhält man F = 37581 N 
 
b) Bei mittiger Belastung eines an beiden Enden aufliegenden (aber nicht eingespannten) Rohrs 
beträgt das Biegemoment M 
 
(19.15) F L LM F
2 2 4
     
 
Die Spannung berechnet sich aus 
 
(19.16) 4 4 2
M F L 32 D N( )
W 4 (D d ) mm
        
 
Setzt man für  den maximalen Wert von 120 N/mm2 ein, erhält man F = 1033 N 
 
c) Das Drehmoment beträgt 
 
(19.17) M F L   
 
Mit L = 1000 mm berechnet sich die Spannung aus 
 
(19.18) 4 4 2
p
M F 1000 16 D N( )
W (D d ) mm





Setzt man für  den maximalen Wert von 65  N/mm2 ein, erhält man F = 98 N 
 
Anmerkungen: Bei Abschätzungen zur Festigkeit einer Struktur wird oft angenommen, die maxi-
malen Druck- und Zugspannungen seien gleich. Diese Annahme ist für Knochen, wie auch generell 
für alle spröden Materialen (Glas, Ton, Zement), nicht ganz richtig. Tatsächlich ist für Knochen die 
Zugspannung an der Bruchgrenze (etwa 120 N/mm2) kleiner als die Druckspannung an der Bruch-
grenze (etwa 150 N/mm2). Bei der Berechnung der Torsionsfestigkeit kommt es auf die maximale 
Scherspannung (etwa 65 N/mm2) an.  
 Man erkennt am Vergleich der Bruchkräfte, dass im Gegensatz zu reiner Druckbeanspru-
chung eine Biege- oder Torsionsbeanspruchung bereits bei kleineren Kräften einen Bruch bewirken 
kann. Anschaulich: Um ein Streichholz zu zerteilen, wird man nicht auf die Enden drücken 
(Druckbelastung), sondern das Hölzchen knicken (Biegebelastung). Bei Torsionsbeanspruchung ist 
die Scherspannung längs des Rohres gleich. Wo hierbei letztendlich ein Bruch erfolgt, hängt von 




19.7    Spannungskonzentrationen 
Aufgabenstellung: In einer Versuchsreihe zu mechanischen Eigenschaften von kortikalem Knochen 
soll die Bruchspannung ermittelt werden. Dazu werden aus Röhrenknochen Quader der Abmes-
sungen Breite b=2mm und Höhe h = 5 mm geschnitten. Die Quader werden an einem Ende einge-
spannt und durch eine Zugkraft F am L = 30 mm langen, freien Ende bis zum Bruch belastet. Für 
die Spannung  an der Balkenoberfläche gilt 1L F W    mit 2W b h 6  . Die maximale Zug-
spannung max von Kortikalis beträgt etwa 150 Nmm-2. 
 
 
Abb. 19.5 Belastung eines einseitig eingespannten Balkens 
 
a) Wie groß ist die Kraft F an der Bruchgrenze? b) Nehmen Sie an, jemand hat aus Versehen bei 
L1=15 mm mit einem scharfen Skalpell einen Schnitt auf der Oberseite des Balkens gemacht. Die 
Spannung an der Stelle des Schnitts berechnet sich zu (1 2 d r )     . In dieser Formel be-
zeichnet  die ursprünglich (ohne den Einschnitt) vorhandene Spannung, d ist die halbe Tiefe des 
Schnitts und r der Radius an der Spitze des Schnitts. d betrage 0,25 mm, r betrage 0,025 mm. Um 
welchen Faktor erhöht sich die Spannung an der Stelle des Schnitts gegenüber dem unbeschädigten 
Fall? Wo bricht der Balken jetzt? Wie groß ist jetzt die Kraft an der Bruchgrenze?  
 
Lösung: a) Die Spannung ist an der Einspannstelle am größten. Die Kraft an der Bruchgrenze be-
rechnet sich aus 2max maxF W L b h L 6        .  Mit Einsetzen der oben genannten Werte ergibt 
sich 
 
(19.19) F (150 2 25) (30 6) 41,67 N      
 
b) An der Stelle des Schnitts wird die Spannung um den Faktor 
(1 2 0, 25 0,025) 7,32      erhöht. Ohne Schnitt wäre die Spannung an halber Länge des 
Balkens halb so groß wie an der Einspannstelle (die Spannung wächst linear mit L1). Durch den 
Schnitt wird die Spannung an der Schnittstelle jedoch um mehr als das 7-fache erhöht. Die Maxi-
malspannung wird daher an der Schnittstelle zuerst erreicht werden. Hier bricht die Probe. Die 
Bruchkraft ist gleich der Bruchkraft einer Probe mit einer um den Faktor 7,32 herabgesetzten Ma-
ximalspannung. 
 









19.8    Verformungsenergie 
Aufgabenstellung: a) Abb. 19.6 zeigt die Kraft-Längenänderungs Kurve des Festigkeits-Tests eines 
Bandes. b) Abb. 19.7 zeigt das Drehmoment-Winkel Diagramm bei der passiven Verdrehung der 
Halswirbelsäule. In beiden Fällen ist die Verformungsenergie in Joule (J) und Kalorien (cal) gra-
fisch zu bestimmen.  
 
Abb. 19.6 Kraft-Längenänderungs Diagramm eines Bandes. Nach Amiel u. Mitarb. 1982 
 
 
Abb. 19.7 Drehmoment-Drehwinkel Diagramm bei passiver Bewegung der Halswirbelsäule. Nach 




























Anleitung: a) Die Verformungsenergie ist die Energie, die von der Dehnung Null bis zum Abriss 
aufgewandt werden muss. Sie ist gleich der Fläche unter der Kraft-Längenänderungs Kurve. Im 
Diagramm ist diese Fläche durch ein Dreieck angenähert. Messen Sie Grundlinie und Höhe des 
Dreiecks in mm und rechnen diese Längen anhand der Maßstäbe auf den Achsen in m und N um. 
Die Fläche hat die Dimension Nm. Umrechnung von Nm in cal: 1 Nm gleich 1 J gleich 0,239 cal.  
b) Die Verformungsenergie ist gleich der von der Hysterese eingeschlossenen Fläche. Diese Fläche 
ist im Diagramm durch eine Rechteckfläche grob angenähert. Messen Sie die Seiten des Rechtecks 
in mm und rechnen diese Längen anhand der Maßstäbe auf den Achsen in Radiant (Bogenmaß) 




a) Grundlinie etwa 2,45 mm, Höhe etwa 196,6 N, Fläche etwa 0,24 Nm entsprechend etwa 0,06 cal 
b) Winkelbereich etwa 134° entsprechend etwa 2,3 rad, Drehmomentbereich etwa 2,22 Nm, 
Fläche 5,11 Nm entsprechend 1,22 cal.  
 
Anmerkung: Bei der oben angegebenen Lösung wird das Wort "etwa" verwandt, da die einzelnen 
Werte nicht fehlerfrei aus den Diagrammen abgelesen werden können. 
  Energie (Arbeit) ist definiert als Kraft mal Weg oder Drehmoment mal Winkel (der Winkel 
ist in Radiant auszudrücken und ist dimensionslos). In beiden Fällen ist die Dimension der Energie 
gleich Nm. Die Beschreibung der Fläche unter der Kurve durch ein Drei- oder Rechteck ist eine 
mehr oder weniger grobe Näherung. Sie reicht aus, die Größenordnung der Verformungsenergie in 
Erfahrung zu bringen. Zur genauen Bestimmung der Energie muss das Integral unter der Kurve 




19.9    Vektornotation, am Beispiel der Entlastung des Hüftgelenks durch eine 
Stockstütze 
Aufgabenstellung: In Kapitel 13 wird abgeleitet, wie sich die senkrechte Komponente der Kraft auf 
das Hüftgelenk ändert, wenn kontralateral eine Stockstütze eingesetzt wird. Aus Gründen der An-
schaulichkeit wird dort keine Vektornotation benutzt. Stattdessen muss der Leser jedoch die Vor-
zeichenregel für Drehmomente beachten und mit der Verwirrung fertig werden, dass mit Fy,W, Hy 
und S mal der Absolutwert und mal der positive oder negative Wert der Kräfte bezeichnet wird. 
Vektornotation hat den Vorteil, dass man diese Zusatzregeln nicht im Kopf behalten muss. Die 
Berechnung des Effekts einer Stockstütze ist in Vektornotation auszuführen. 
 
 
Abb.19.8 Entlastung des Hüftgelenks durch eine Stockstütze in der Standphase beim langsamen 
Gang 
 
Anleitung: Es werde ein rechthändiges xyz-Koordinatensystem mit Ursprung im Zentrum des 
Hüftkopfes (Abb. 13.5) eingeführt: x-Achse nach rechts, y-Achse nach oben, z-Achse nach vorn 
aus der Ebene weisend. Ein 3-d Koordinatensystem ist erforderlich, da bei in der xy-Ebene liegen-
dem Abstands- und Kraftvektor der Vektor des Drehmoments aus der Ebene heraus weist. Buch-
staben in Fettdruck bezeichnen Vektoren, Buchstaben in Normaldruck bezeichnen ihre Koordina-
ten. 
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L F D W E S  
 
Die Koordinaten dieser Vektoren können positive oder negative Zahlenwerte haben. 
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D L E L  
 
Im Gleichgewicht der Drehmomente (Summe der Drehmomente = Null) gilt 
 
(19.23) 1     L F D W E S 0  
 
(19.24) 
1 y 1 1
0 0 0
0 0 0
L F 2L W 4L S





(19.25) 1 y 1 1
y
L F 2L W 4L S 0
F 2W 4S
     
   
 
Im Gleichgewicht der Kräfte (Summe der Kräfte gleich Null) gilt 
 
(19.26)    H F W S 0  
 
(19.27) y y
0 0 0 0 0
H F W S 0
0 0 0 0 0







H 2W 4S W S 0
H 3W 5S
    
    
 
mit W = -0,8  m  g  
 




19.10  Vektoraddition, Beispiel einer zeichnerischen Lösung 
Aufgabenstellung: In der Standphase im langsamen Gang wirkt auf den Hüftkopf eine Druckkraft 
H; am Trochanter major wirkt die Zugkraft F des M. gluteus medius. Unter der Annahme, dass 
lediglich diese beiden Kräfte am proximalen Ende des Femur angreifen, welche Kraft wirkt auf den 
Femurschaft im Querschnitt A-A? Zeichnerische Lösung. 
 
 
Abb. 19.9 Kräfte auf den proximalen Teil des Femur 
 
Lösung: Auf den Femurschaft wirkt die Summe der Kräfte H und F. 
 
 
Abb. 19.10 Im Querschnitt AA wirkt die Summe der proximal einwirkenden Kräfte 
 
Anmerkungen: Die Kraft H weist etwa in Richtung des Schenkelhalses. Auf den Femurschaft wirkt 
die Summe H+F. Die Richtung dieser Kraft weist etwa in Richtung der Längsachse des Femur. 
Dieses Beispiel stützt die Hypothese, dass Knochen sich so ausrichten, dass sie im Wesentlichen 
auf Druck und nur wenig auf Biegung beansprucht werden. Biegebeanspruchung ist unerwünscht, 
da bei Biegung immer Zugspannungen im Material erzeugt werden. Die Zugfestigkeit von Kno-















19.11  Vektoraddition, Beispiel einer zeichnerischen Lösung 
Ein Patient liegt in einer Zugvorrichtung  im Bett. Die hier gezeigte Anordnung heißt nach ihrem 
Erfinder Russel „Russel’s Traction“. Das über leicht laufende Rollen geführte Seil wird durch eine 
Gewichtskraft W gespannt. Der Vektor W kennzeichnet die Gewichtskraft. 
 
 
Abb. 19.11 Russel’s Traction 
 
Aufgabe: Welche Richtung hat die resultierende Kraft auf den Oberschenkel? Ändert sich die Rich-
tung dieser Kraft, wenn die Gewichtskraft W verändert wird? Ändert sich die Richtung dieser 
Kraft, wenn der Patient zum Kopf- oder Fußende des Betts verrutscht? (Die Gewichtskraft von 
Unterschenkel und Fuß werde zunächst nicht berücksichtigt.)  
 
Lösung: Wegen der leicht laufenden Rollen ist die Zugkraft in jedem Abschnitt des Seils gleich 
groß und gleich W. Die insgesamt zusätzlich auf den Oberschenkel wirkende Kraft (resultierende 
Kraft) wird durch Addition der Kräfte der 3 Seilabschnitte a, c und d bestimmt. Die Richtung der 
resultierenden Kraft ändert sich nicht, wenn die Gewichtskraft verändert wird; das Polygon der 
Vektoren wird dann lediglich vergrößert oder verkleinert. Verschiebt sich der Patient in horizonta-































Anmerkungen: Die hier gezeigte Zugvorrichtung zielt darauf ab, eine Zugkraft näherungsweise in 
Längsrichtung des Oberschenkels zu erzeugen, beispielsweise zur Reposition einer Fraktur im 
Oberschenkel. Einmal in der Richtung richtig eingestellt, kann die Größe der Kraft je nach den 
Erfordernissen der Behandlung leicht geändert werden. Wollte man in Abb. 19.12 die Gewichts-
kraft von Unterschenkel und Fuß berücksichtigen, so wäre ihr Vektor an der Spitze des Vektors Fd 




19.12  Vektoraddition, zeichnerisch und numerisch 
Aufgabenstellung: Beispiel einer Extensionsbehandlung, anzutreffen in Unfallchirurgie oder Or-
thopädie. Auf den Unterschenkel wirken 2 Kräfte, F1 und F2. Das Gewicht des Unterschenkels und 
des Fußes wird von der Unterlage getragen. Die Unterlage wird als reibungsfrei angenommen. 
Welche zusätzliche Kraft wirkt auf den Oberschenkel? Die Kräfte F1 und F2. sind zeichnerisch und 
rechnerisch zu addieren. 
 
Abb. 19.13 Beispiel einer Extensionsbehandlung 
 
Lösung, zeichnerisch: Werden in der Zeichnung die Vektoren F1 und F2 5 cm und 2,5 cm lang ge-
wählt, hat der Summenvektor F3 eine Länge von etwa 4,3 cm. Die Kraft F3 hat folglich einen Be-
trag von etwa 43 N. 
 
Abb. 19.14 Extensionsbehandlung, grafische Lösung 
 
Lösung, numerisch: x-Achse horizontal; y-Achse senkrecht nach oben; Addition der Komponenten 












F 25 cos120 25 ( 0,5) 12,5 N
F 25 sin120 25 0,866 21,65 N
       
       
 
F   = 50 N








F   = 50 N
















F 50 12,5 37,5 N
F 0 21,65 21,65 N






Der Winkel α des Summenvektors F3 gegen die Horizontale beträgt 
 
(19.33) arctan(21,65 / 37,5) 30     
 
Anmerkung: Die Kräfte F1 und F2 sind nach Betrag und Richtung gerade so gewählt worden, dass 
ihre Resultierende F3 in Richtung des Oberschenkels verläuft. Man möchte eine Zugkraft in Längs-




19.13  Zerlegung eines Vektors in Komponenten 
Der Winkel der Ebene der Bandscheibe L5/S1 mit der Horizontalen (Kreuzbeinbasiswinkel) be-
trägt im aufrechten Stand normalerweise etwa 35°. Es finden sich jedoch auch Personen, bei denen 
dieser Winkel deutlich größer oder kleiner als der vorgenannte Normalwert ist. Es sei angenom-
men, dass der Wirbel L5 durch 2 Kräfte belastet wird, durch die Muskelkraft der Rückenstrecker 
und durch die Gewichtskraft der cranial befindlichen Körpermasse. Die Muskelkraft ist annähernd 
senkrecht zur Ebene der Bandscheibe L5/S1 ausgerichtet, da die Muskeln in ihrem Verlauf der 
Form der Wirbelsäule folgen. Die Gewichtskraft ist immer senkrecht gerichtet. 
 
 
Abb. 19.15 Normale, vergrößerte und verkleinerte Kreuzbeinbasiswinkel 
 
Aufgabenstellung: Man berechne die Größe der durch die Gewichtskraft bewirkten Scherkraft in 
der Ebene der Bandscheibe L5/S1 für die Winkel  =35°,  50° und 20°. Annahmen: Die Masse der 
Person betrage 80 kg, g = 9,81 ms-2, cranial von L5/S1 befinden sich 60% der Körpermasse. 
 
Lösung: Die auf L5 wirkende Gewichtskraft der Größe W= 0,6mg wird in 2 Anteile zerlegt, 
Wcos und Wsin (Abb.19.16). Die Größe der nach ventral gerichteten Scherkraft Wsin be-
trägt für =35° 0,6809,810,574 = 270,3 N. Für =50° bzw. 20° erhält man 360,7 N bzw 161,1 N.  
 
 
Abb. 19.16 Zerlegung eines Vektors in Anteile parallel und senkrecht zu einer vorgegebenen Rich-
tung 
 
Anmerkungen: In der gesunden Lendenwirbelsäule wird ein Gleiten des Wirbels nach ventral 














groß, kann man das Becken nach hinten kippen, d.h. das Kreuzbein steiler stellen und gleichzeitig 
die Lordose vermindern, um die Belastung dieser Organe herabzusetzen. Die obigen Zahlen zeigen, 
dass bei einem Winkel von 35° die Scherkraft im Vergleich zu einem Winkel von 50° um rund 
25% geringer ausfällt. Der Kippung des Beckens sind jedoch Grenzen gesetzt. Bei einer horizonta-
len Stellung der Deckplatte von S1 wäre die Scherkraft zwar gleich Null, die ventrale Überdachung 
der Hüftgelenke wäre jedoch stark vermindert. 
 Geschieht ein Bruch im Wirbelbogen (Fraktur im Pars interarticularis, Spondylolyse) beo-
bachtet man in der Mehrzahl der Fälle ein Gleiten des betroffenen Wirbels nach ventral (Spondylo-
listhese). In diesen Fällen wird versucht, die Lordose zu vermindern (beispielsweise durch ein Kor-
sett), um die Größe der Scherkraft zu reduzieren. Auch Personen mit Rückenbeschwerden nehmen 
oft eine Körperhaltung mit verminderter Lordose ein. Mechanisch bewirkt diese Verminderung: a) 
Entlastung der Facettengelenke, b) Vergrößerung der Foramina und c) Verminderung der Auswöl-




19.14  Zusammensetzung eines Drehmoments aus Teildrehmomenten 
Aufgabenstellung: In Kapitel 12 wurde das Vorgehen zur dynamischen Bestimmung der Gelenkbe-
lastung erläutert. Dabei wurde die vom Boden auf den Fuß wirkende Kraft in einen horizontalen 
und einen vertikalen Anteil R1x und R1y zerlegt (Abb. 12.14). Das insgesamt wirkende Drehmo-
ment wurde als Summe der Drehmomente von R1x und R1y betrachtet. Es ist zu prüfen, ob die Zu-
sammensetzung eines Drehmoments aus Teilmomenten zulässig ist. 
 
 
Abb. 19.17 Zusammensetzung eines Drehmoments aus Teilmomenten 
 
In der Ebene seien der Ortsvektor r und der Kraftvektor F gegeben. Das Drehmoment in Bezug auf 
den Koordinatenursprung ist 
 
(19.34)  M r F  
 
Lässt sich dieses Moment aus den Teildrehmomenten 
 














































(19.36) 1 x y y y x y y z
2 y x x x y x x z
x F x F ( ) x F
y F y F ( ) y F
          
           
M e e e e e
M e e e e e
 
 
Die Vektoren r und F liegen in der xy-Ebene. Die z-Komponente des Drehmoments M (Gl. 19.34) 
lautet definitionsgemäß 
 
(19.37) z y x z(x F y F )     M M e  
 
Dies ist identisch mit der Summe der Momente in Gl. 19.25. 
 
Der Beweis lässt sich auch führen, wenn das Drehmoment mit Hilfe der Beträge des Hebelarms r 
und der Kraft F und des Winkels zwischen Hebelarm und Kraft definiert wird 
 




M r cos( ) F sin( ) sin( 90 ) x F
M r sin( ) F cos( ) sin( 90 ) y F
          
             
 
Die Summe ist 
 
(19.40) 1 2M M r F (cos( ) sin( ) sin( ) cos( ))            
 
Nach dem Additionstheorem 
 
(19.41) sin( ) sin( ) cos( ) cos( ) sin( )          
 




19.15  Drehpunktbestimmung, zeichnerisch und rechnerisch 
Aufgabenstellung: Aus in Flexion und Extension aufgenommenen seitlichen Röntgenbildern der 
Lendenwirbelsäule sind der Drehwinkel  und Lage des Drehpunkts xF,yF  zeichnerisch und rech-
nerisch zu bestimmen. Dazu sind in der Abbildung die beiden Aufnahmen bereits so übereinander 
gelegt, dass die Konturen des unteren Wirbels sich decken. Auf dem oberen Wirbel seien im An-




Abb.19.18 Überlagerte, seitliche Aufnahmen eines Segments der LWS in Flexion und Extension 
 
Anleitung: Die zeichnerische Bestimmung erfolgt nach der in Kapitel 6, Abb. 6.3 gezeigten Vor-
schrift.  Die rechnerische Bestimmung erfolgt mit Hilfe der Gleichungen 16 bis 20 sowie Glei-
chung 14 des Kapitels 6. Die Koordinaten der Eckpunkte werden aus dem Diagramm abgelesen:  
 
P(x1=1,8 y1=9,0), P’(x’1=3,0 y’1=9,7), Q(x2=6,0 y2=9,6), Q’(x’2=7,2 y’2=9,2). 
 
Lösung: Abb. 19.19 zeigt die zeichnerische Bestimmung des Drehpunkts. Man findet ihn etwa bei 
den Koordinaten xF=5,3 yF=5,0. Zur Bestimmung des Drehwinkels wird der Winkel  zwischen 
den Strecken PQ und P’Q’ gemessen. Er beträgt etwa -15° (man beachte die Richtung der Dre-
hung).  
Die Berechnung bei Eingabe der obigen Koordinaten ergibt (Bezeichnungen wie in Kapitel 6): 
 





















Ab. 19.19 Zeichnerische Lösung der Konstruktion des Drehpunkts 
 
Anmerkungen: Dass zeichnerische und rechnerische Lösung nicht genau übereinstimmen, darf 
nicht verwundern. Die Punkte P und P’ sowie Q und Q’ sind relativ zum Wirbelkörper möglicher-
weise nicht genau an den gleichen Stellen eingezeichnet. Die Genauigkeit beim Zeichnen ist be-
grenzt, besonders dann, wenn kleine Bewegungen vorliegen. Bei der rechnerischen Lösung ist die 
Ablesung der Koordinaten aus der Zeichnung mit Fehlern behaftet. Wer aus (berechtigter) Sorge 
vor Rechenfehlern die Formeln aus Kapitel 6 in Basic, Fortran oder Matlab programmiert hat, kann 
zusätzlich den Einfluss von Ablesefehlern auf Drehwinkel und Drehpunktlage prüfen, indem die 
eingegebenen Koordinaten geringfügig verändert werden (Simulation von Ablesefehlern). In der 
Praxis ergeben sich weitere Schwierigkeiten. In den oben stehenden Abbildungen sind die Kontu-
ren des unteren Wirbels exakt übereinander gelegt. In Wirklichkeit können die Projektion und der 
Abbildungsmaßstab in den Aufnahmen in Extension und Flexion unterschiedlich sein. Es gibt dann 




















19.16  Schwerpunktbestimmung, experimentell und rechnerisch 
Aufgabenstellung: Aus der seitlichen Ansicht eines Springers beim Flop soll die Lage des Körper-
schwerpunkts experimentell und rechnerisch ermittelt werden.  
 
 
Abb.19.20 Umriss des Körpers beim Hochsprung (Flop). Die Punkte markieren die Schwerpunkt-
lagen der Segmente. Nach Kassat. Biomechanik für Nicht-Biomechaniker. Fitness Contur 1991 
 
a) Experimentell. Dazu wird die Figur (in groben Umrissen) ausgeschnitten. Sie wird nacheinander 
an zwei Stellen drehbar an einer Stecknadel oder an einem Faden aufgehängt. Die Senkrechte 
durch den Aufhängungspunkt wird nach Augenmaß markiert. Der Schwerpunkt liegt am Schnitt-
punkt der beiden so markierten Linien.  
b) Rechnerisch. Die Koordinaten der Schwerpunkte der 8 Körpersegmente werden aus der Zeich-
nung ausgelesen (Schätzung einer Stelle hinter dem Komma ausreichend). Für die Massen der 
Segmente des Körpers sind die Daten von Dempster zu benutzen (Tab. 11.3). Man beachte dass die 
dort gelisteten Massen je für einen Oberarm, Unterarm, usw. gelten. Mit Hilfe der in Kapitel 11 
gegebenen Formel werden die Koordinaten XS,YS des Schwerpunkts S berechnet.  
 
 


















Experimentelle Lösung: Der Schwerpunkt liegt am Schnittpunkt der beiden Schwerelinien S1 und 
S2.  
 
Rechnerische Bestimmung: In der nachfolgenden Tabelle sind die Massen der Körpersegmente 
nach Dempster sowie die aus der Zeichnung abgelesenen Koordinaten xs und ys der Schwerpunkte 
der Segmente zusammengestellt  
 
 Masse der Seg-
mente (% der 
Körpermasse) 
xs ys 
Kopf 7,9 11,8 7,2 
Rumpf 48,6 7,3 8,5 
Oberarm 2,7 12,1 7,4 
Unterarm 1,6 13,9 5,9 
Hand 0,6 15,3 4,3 
Oberschenkel 9,7 3,6 7,1 
Unterschenkel 4,5 2,1 3,9 
Fuß 1,4 1,8 1,4 
 
Aus diesem Datensatz bestimmen sich die Koordinaten des Schwerpunkts bei der Ausführung des 
Flop zu XS=6,7 und YS=7,1. Eintrag dieser Koordinaten in die Abbildung 19.20 zeigt, dass der 
Schwerpunkt unterhalb des Rumpfes liegt. 
 
Anmerkungen: Zu a): Die Schwerpunktbestimmung mit Hilfe des ausgeschnittenen „Papiertigers“ 
ist nur eine grobe Näherung, da die Segmente des Körpers in Wirklichkeit nicht alle die gleiche 
Dicke haben. Zu b): Die Auslesegenauigkeit der Schwerpunktkoordinaten aus der Zeichnung ist 
begrenzt. Zudem muss man sich darüber klar sein, dass die in der Abbildung eingezeichneten La-
gen der Segmentschwerpunkte wie auch die Massen der Segmente nach Dempster lediglich An-
haltswerte sind. Das wesentliche Ergebnis ist jedoch: Beim Flop kann der Körperschwerpunkt un-






19.17 Bestimmung des Hebelarms einer Sehne aus der Vermessung der Seg-
mentbewegung  
Abb.19.22 zeigt das Modell eines Gelenks, das durch den Zug einer Sehne in Beugung/Streckung 
bewegt wird. Die Sehne liege auf einem kreisförmigen Profil mit dem Radius L auf. Wird das Ende 
der Sehne um die Strecke x bewegt, dreht sich das Gelenk um den Winkel  um den Punkt P. Die 
Strecke x ist gleich der Länge des Kreisbogens, von dem die Sehne abgewickelt wird 
 
(19.42) x 2 L ( / 2 ) L        
 
In dieser Formel ist der Winkel  im Bogenmaß eingesetzt.  
 
 
Abb. 19.22 Modell eines Gelenks 
 
Zwischen x und  besteht ein linearer Zusammenhang. Wird x gegen  aufgetragen, ist die Stei-
gung der Geraden gleich L, dem „Hebelarm“ der Sehne bezüglich des Drehpunkts P. Nach dieser 
Methode lassen sich an Präparaten von Gelenken die Hebelarme von Sehnen bestimmen. Man be-
wegt das Ende einer Sehne und beobachtet die Winkeländerung der Gelenkpartner. Wenn sich im 
Verlauf der Bewegung der Hebelarm ändert (gewöhnlich der Fall bei Gelenken des Körpers), erhält 
man als x-Diagramm keine Gerade sondern eine Kurve. In jedem Punkt der Kurve ist der gesuch-
te Hebelarm L gleich dem Anstieg der Kurve.  
 
An und Mitarbeiter (J Biomechanics 1983, 16, 419-425) bestimmten mit Hilfe dieser Methode He-
belarme von Strecker- und Beugersehnen der Fingergrundgelenke. Abb. 19.23 zeigt die Ergebnisse 
für die Sehnen des M. extensor indicis (Strecker) und des M. lumbricalis (Beuger). 
 
Aufgabenstellung: Man bestimme bei einem Beugewinkel von 80° die Hebelarme der Sehnen des 
M. extensor indicis und des M. lumbricalis. 
Anleitung: Man zeichne die (nach Augenmaß) Tangenten an die Kurven der Abb. 19.23 und lese 
ihre Steigungen x/ aus dem Diagramm ab. Das Winkelintervall  ist dabei vom Gradmaß in 



















Abb. 19.23 Zusammenhang zwischen dem Beugewinkel des Fingergrundgelenks und der Verschie-
bung der Sehnen des M. extensor indicis und M. lumbricalis. Nach: An u. Mitarb 1983 
 
 
Lösung: Die Steigung der Kurve des M. extensor indicis ist im vermessenen Winkelbereich prak-
tisch konstant.  
 
 
Abb. 19.24 Nach Augenmaß bei 80° an die Kurven der Abb. 19.23 angelegte Tangenten 
 
Abgelesen aus dem Diagramm beträgt x/ für die Sehne des M. extensor indicis etwa 
13mm/100 Grad. Mit der Umrechnung von Grad in das Bogenmaß  erhält man für den Hebelarm 
einen Wert von rund 
 
(19.43) x 13 7,5mm
100 2 / 360
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Die Steigung der Kurve des M. lumbricalis variiert im vermessenen Winkelbereich. Bei 80° Beu-
gung beträgt der Betrag der Steigung der Tangente x/ etwa 5,3 mm/100Grad. Nach Umrech-
nung von Grad in das Bogenmaß erhält man für den Hebelarm einen Wert von rund 
 
(19.44) x 5,3 3mm
100 2 / 360






19.18  Winkelabhängigkeit der Belastung des Ellenbogengelenks 
Aufgabenstellung: In Kapitel 12 wurde die Belastung des Ellenbogengelenks bei rechwinklig an-
gewinkeltem Arm ermittelt. Wie ändert sich die Belastung, wenn der Unterarm in Richtung Stre-





Abbildung 19.25 Links Unterarm rechwinklig angewinkelt, rechts Unterarm um den Winkel   
gegen die Horizontale geneigt 
 




B L cos W L cos 0
B W L / L
        
   
 
Im Gleichgewicht der Kräfte gilt 
 
(19.46)   G B W 0  
 




G B W 0
G W L / L W 0
  
     
 
Man beachte: Für den Betrag von B gilt B = W  L1 / L2. Für die y-Koordinate von B gilt jedoch B= 
-W  L1 / L2, da der Vektor B dem Vektor W entgegengesetzt gerichtet ist. 
 
(19.48) 1 2G W(L / L 1)   
 




















Anmerkung: Für  = 90° ist der Quotient der wirksamen Hebellängen L1cosα / L2cosα = 0 / 0 und 
hat folglich einen unbestimmten Wert. Dies bedeutet, dass in diesem Fall neben der oben angege-




19.19  Lösung eines unbestimmten Gleichungssystems mit Hilfe von Zusatzbe-
dingungen (Beispiel, keine Übungsaufgabe)  
 
Wenn an einem Gelenk mehr als ein einziger Muskel an der Herstellung des mechanischen Gleich-
gewichts beteiligt ist, kann die Gelenkbelastung aus dem Gleichgewichtsatz allein nicht bestimmt 
werden. Grund: Die Zahl der Unbekannten ist höher als die Zahl der Gleichungen des Gleichge-
wichtssatzes; es liegt ein unbestimmtes Gleichungssystem vor. Durch Zusatzbedingungen kann aus 
der Vielzahl der Lösungen des unbestimmten Systems eine einzige Lösung erhalten werden. Nach-
folgendes Beispiel nach:  Bean et al. J Biomechanics 1988, 21, 59-66.   
Aufgabenstellung: An einem Gelenk halten 2 Muskelkräfte das Gleichgewicht gegen ein äußeres 
Drehmoment. Muskelkraft F1: Hebelarm L1= 6 cm, Querschnitt A1=10 cm2; Muskelkraft F2: He-
belarm L2= 2 cm, Querschnitt A2=50 cm2; das äußere Drehmoment betrage 5000 Ncm. Unter den 
Nebenbedingungen, dass a) die Muskelspannungen (Kraft/Querschnitt) einen Maximalwert von 
max= 40 Ncm-2 nicht überschreiten, und b) dass Muskelkräfte nur positive Werte annehmen, soll 
dasjenige Wertepaar der Muskelkräfte ermittelt werden, für das die Gelenkbelastung minimal wird.  
 
Abb. 19.26  Zwei Muskelkräfte F1 und F2 halten das Gleichgewicht gegen ein äußeres Drehmo-
ment von 5000 Ncm 
 
Lösung: 
a) Im Gleichgewicht ist (Summe der Drehmomente gleich Null) 
 




(19.50) 2 1F F 3,0 2500 [N]     
 
Betrachtet man F2 als abhängige und F1 als unabhängige Variable, so ist dies im F1F2-
Koordinatensystem die Gleichung einer Geraden (Abb. 19.27). Da Muskelkräfte nur positive Werte 
annehmen können, reicht es aus, den Verlauf der Geraden nur im ersten Quadranten zu betrachten. 
Jeder Punkt der Geraden bezeichnet ein mögliches Wertepaar F1, F2 welches das Gleichgewicht der 
Drehmomente erfüllt. Nach der Nebenbedingung der maximalen Muskelspannung sind jedoch 
nicht alle Wertepaare zulässig. F1 darf maximal 400 N (10 cm2  40 N/cm2) und F2 darf maximal 
2000 N (50 cm2  40 N/cm2) betragen. Alle nach der Nebenbedingung der maximalen Spannung 
erlaubten Wertepaare F1, F2 liegen auf dem Abschnitt der Geraden zwischen diesen beiden Punkten 
(dick markiert in Abbildung 19.27). 
F F12
250 N





  Die Gelenkbelastung wird minimal, wenn die Summe der Muskelkräfte minimal wird. An 
einem Endpunkt des erlaubten Bereichs beträgt die Summe der Muskelkräfte mit F2=2000 N und 
F1=167 N (berechnet aus Gl. 19.50) 2000 +167=2167 N; am anderen Endpunkt beträgt die Summe 
mit F1=400 N und F2=1300 N (berechnet aus Gl.19.50) 400+1300=1700 N. An diesem Punkt ist 
die Summe F1 + F2 und folglich die Gelenkbelastung minimal. 
 Anstelle eines Vergleichs verschiedener Punkte der zulässigen Wertepaare von F1 und F2 
kann das gleiche Resultat auch direkt erhalten werden. Man bildet die Kräftesumme und setzt in 
diesen Ausdruck die Kraft F2 aus Gleichung 19.50 ein 
 
(19.51) Sum 1 2
Sum 1 1 1
F F F
F F F 3,0 2500 2F 2500
 
        
 
Die Kräftesumme hängt linear von der Kraft F1 ab und erreicht ihren kleinsten Wert im erlaubten 
Bereich dann, wenn F1 den größtmöglichen Wert annimmt. 
 
(19.52) Sum 1Min(F ) 2 Max(F ) 2500 2 400 2500 1700 N          
 
Hierzu ist zu bemerken, dass zur Suche eines Minimums die zu untersuchende Funktion nicht wie 
sonst üblich zu differenzieren ist. Eine lineare Funktion kann nur dann in einem Punkt einen Ext-
remwert (Minimum oder Maximum) annehmen, wenn der Argumentbereich beschränkt ist. 
 
 
Abb. 19.27 F2 in Abhängigkeit von F1: eine Gerade im F1-F2 Koordinatensystem 
 
Anmerkungen: Die Nebenbedingungen erzwingen eine eindeutige Lösung des zunächst unbe-
stimmten Systems. Die Bedingung, dass F1 und F2 nur positive Werte annehmen, ist gut begründet, 
da Muskeln nur Zug- aber keine Druckkräfte ausüben können. Die Bedingung, dass die Muskel-
spannung ein gewisses Maximum nicht überschreiten kann, ist ebenfalls gut begründet, auch wenn 
über den genauen Zahlenwert der maximalen Spannung keine Einigkeit besteht. Die Bedingung, 






















Bereich der Wertepaare F   und F  
die die Gleichgewichtsbedingung
und die Bedingung σ         ≤  40 N / cm
erfüllen   




 Alternativ könnte als Nebenbedingung gestellt werden, dass die Muskelspannungen in beiden 
Muskeln gleich sein sollen. Anschaulich mache man sich klar, dass an einem Ende des erlaubten 
Bereichs die Spannungen der beiden Muskeln σ1=167/10=16,7 Ncm-2 und σ2=200/50=40 Ncm-2, 
und am unteren Ende σ1=400/10=40 Ncm-2 und σ2=1300/50=26 Ncm-2 betragen. Dazwischen wird 
es einen Punkt geben, an dem die Spannungen beider Muskeln gleich sind. Man könnte diesen 
Punkt durch „Probieren“ entlang der Geraden finden.  
 Durch die Nebenbedingung gleicher Spannungen wird eine eindeutige Lösung erzwungen, 
die überdies eine Minimaleigenschaft besitzt. Es lässt sich nämlich zeigen, dass bei ungleichen 
Spannungen die größere der beiden stets größer ist als diejenige, die unter der Bedingung der glei-
chen Spannungen gefordert wird. Übrigens gilt auch das Umgekehrte: Aus der Minimumforderung 
für die größere der beiden Spannungen folgt, dass die Spannungen in beiden Muskeln gleich sein 
müssen. Der Zahlenwert berechnet sich aus dem Zusammenhang zwischen den Spannungen (Gl. 







(3 10 / 50) 2500 / 50 [N / cm ]
(3 / 5) 50 [N / cm ]
     
      
 
 
mit der Gleichheitsforderung σ1 = σ2 zu 
 





19.20  Belastung des tibio-femoralen Gelenks 
Aufgabenstellung: Die Belastung F3 des tibio-femoralen Gelenks ist in der im Bild gezeigten Stel-
lung abzuschätzen.  
 
Abb. 19.28 Haltung des Beins beim Treppen-Aufsteigen. L ist der Abstand der Ansatzpunkte der 
Kräfte F2 und F3 
 
Annahmen: Masse der Person 60 kg; Stand auf einem Bein (Kraft F1 vom Fußboden auf den Fuß 
gleich Körpergewichtskraft); nur Quadrizeps (Anspannung der Patellarsehne mit der Kraft F2); der 
Drehpunkt des Gelenks (Angriffspunkt der gesuchten Kraft F3) im Zentrum der Fläche des Tibia-
plateaus. 
 





F 8 sin 60 F 13 Ncm
F 60 9,81 13 8 0,866 1104,5 N
    
      
 
 





(19.56) 3x 1x 2x
3x
F F F
F 0 1104,5 cos(135 ) 781,0 N
  



















(19.57) 3y 1y 2y
3y
F F F
F 60 9,81 1104,5 sin(135 ) 1369,6 N
  
         
 
Der Betrag von F3 berechnet sich aus 
 
(19.58) 2 23| F | 781,0 1369,6 1576,6 N    
 
Anmerkungen: Das Modell enthält Vereinfachungen. Die Lage des Drehpunktes ist in das Zentrum 
der Oberfläche des Tibiaplateaus gelegt. Das wäre nur dann richtig, wenn der Femur auf der Tibia 
abrollen würde. In einem solchen Fall ist der Kontaktpunkt der momentane Drehpunkt. In Wirk-
lichkeit findet im Kniegelenk eine Roll-Gleitbewegung statt. Der Drehpunkt liegt in Wirklichkeit 
etwa 2 cm oberhalb des Tibiaplateaus im hinteren Drittel der Femurkondyle. Daraus folgt, dass der 
Hebelarm der Patellarsehne in Wirklichkeit etwas größer ist als hier angenommen. Bei Anspan-
nung des Quadrizeps wird in Abhängigkeit von der Winkelstellung des Kniegelenks auch das vor-
dere Kreuzband belastet; das wird in der Rechnung vernachlässigt. Beim Stehen auf einem Bein 
muss genau genommen nicht die Gewichtskraft des gesamten Körpers (hier rund 600 N) im 
Gleichgewicht gehalten werden, sondern es müsste die Gewichtskraft von Unterschenkel und Fuß 





19.21  Berechnung der Belastung der Lendenwirbelsäule 
Aufgabenstellung: Welche Kraft müssen die  Rückenstrecker in der Höhe von L5/S1bei Vorbeu-
gung des Rumpfes entfalten, wenn ein Arbeitstisch zu niedrig eingestellt ist oder wenn der Arbeits-
gegenstand zu weit vom Körper entfernt ist? 
 
 
Abb. 19.29 Vorverlagerung des Schwerpunkts bei Vorbeugung des Körpers (nach Chaffin u. Mit-
arb. 1999) 
 
Annahmen: a) Der Schwerpunkt des Körperanteils oberhalb des Segments L5/S1 liege 20 cm ober-
halb von S1. b) Die gesamte Körpermasse betrage 80 kg; oberhalb von S1 liegen 60% der gesam-
ten Körpermasse. c) Der Hebelarm der Rückenstrecker betrage 5 cm, unabhängig von der Beuge-
stellung des Rumpfes. d) Die Vorbeugung erfolge in einem Winkel von  = 60°. Die Erdbeschleu-
nigung g habe den Zahlenwert 9,81 m/s.2 
 
Lösung: Die Gewichtskraft der Körpermasse oberhalb von L5/S1 beträgt 48  9,81 = 470,9 N. Im 
Gleichgewicht der Drehmomente gilt 
 
(19.59) 
F 5 20 cos 470,9 Ncm
F 20 0,5 470,9 5 941,8 N
    
     
 
 




L   /S5 1
α
5 cm






19.22  Berechnung Belastung des Interphalangealgelenks der Großzehe  
Jacob bestimmte Ansatz und Richtung der Sehne des Flexor hallucis longus des ersten Strahls des 
Fußes aus der Vermessung anatomischer Präparate (Forces acting in the forefoot during normal 
gait – an estimate. J Biomechanics 16 (2001) 783-792) 
 
 
Abb. 19.30 Berechnung der Belastung des Interphalangealgelenks. Nach Jacob 2001 
 
Aufgabenstellung: F sei die Kraft vom Fußboden auf den großen Zeh in der Phase des Abrollens 
des Fußes. Der Drehpunkt des Gelenks liege im Zentrum der Gelenkfläche. a) Man entnehme die 
Hebelarme der Bodenreaktionskraft L1 und der Sehne L2 aus der Zeichnung (analog zur Messung 
der Hebelarme an einem anatomischen Präparat) und berechne die Sehnenkraft als Vielfaches der 
Kraft F. b) Zur Ermittlung der Belastung des Interphalangealgelenks FIp addiere man zeichnerisch 
die Bodenreaktionskraft F und die Sehnenkraft Fhl. 
 
Lösung: a) Aus der Zeichnung ergibt sich (im Rahmen der Ablesegenauigkeit) ein Hebelarmver-
hältnis von Bodenreaktionskraft und Beugersehne von etwa 2,4 : 1. Im Gleichgewicht beträgt somit 
Fhl etwa gleich 2,4  F. b) Die Gelenkbelastung ist die Summe der distal vom Gelenk angreifenden 
Kräfte F und Fhl. Aus der Zeichnung gemessen hat FIp eine Größe von etwa 2,8  F.  
 














Als Ergebnis seiner Studie erhielt Jacob: Fhl = 2,2  F und FIp = 2,6  F. Die aus der Grafik abge-
messenen Werte stimmen mit den Ergebnissen von Jacob hinreichend gut  überein. 
 
Anmerkungen: Um die Aufgabe zu lösen, waren Annahmen und Vereinfachungen erforderlich: 
Der Angriffspunkt der Kraft F verlagert sich im Verlauf des Abrollens des Fußes. Hier wurde ein 
Angriffspunkt etwa mittig unter dem großen Zeh angenommen. Für den Verlauf der Sehne, und 
damit für ihren Hebelarm, wurde ein aus anatomischer Beobachtung stammender, mittlerer Verlauf 
angenommen. Der Drehpunkt wurde im Zentrum der Gelenkfläche angenommen. Das ist nähe-
rungsweise richtig, wenn die Gelenkpartner vorzugsweise aufeinander gleiten und nicht aufeinan-
der abrollen. Man erkennt, dass die Kraft FIp nahezu senkrecht auf das Zentrum der Gelenkfläche 
weist. Das ist für die Funktion des Gelenks wichtig. Da die Reibung zwischen Knorpeloberflächen 
praktisch gleich Null ist, kann über die Gelenkoberfläche keine parallel zur Oberfläche weisende 
(Scher-) Kraft übertragen werden. Eine Scherkraft würde die Gelenkkapsel belasten; dies ist nur in 





19.23 Bestimmung des Zentrums des Drucks unter der Fußsohle 
Aufgabenstellung: Für Messungen der Druckverteilung unter dem Fuß werden Druckmess-Sohlen 
eingesetzt, die je nach Fabrikat aus 20 bis 100 Aufnehmern bestehen. Um den Rechenaufwand 
klein zu halten, sei hier eine Sohle betrachtet, die aus 4 Druckaufnehmern A bis D zusammenge-
setzt ist. Aus den angegebenen Drucken, den Flächen der Aufnehmer und ihren Lagen berechne 
man den Betrag der Kraft F vom Fußboden auf den Fuß und den Ansatzpunkt dieser Kraft, das so 
genannte „Zentrum des Drucks“. 
 
 
Abb. 19.32 Flächen und Lagen der Druckaufnehmer 
 








A 18 10/14 4 
B 15 7/14 2 
C 25 5/9 0,5 
D 17 4/4 6 
 
 
Lösung: Der Betrag der Kraft F ergibt sich aus der Addition der 4 Teilkräfte (jeweils Fläche  
Druck), die über die Flächen A bis D übertragen werden  
 



















Der Ansatzpunkt xc,yc der Kraft F berechnet sich aus der Bedingung, dass die Momente der Kraft F 
in Bezug auf die y- und x-Achse gleich der Summe der Momente der 4 Teilkräfte in Bezug auf 




F x 18 4 10 15 2 7 25 0,5 5 17 6 4 1400,50 Ncm
F y 18 4 14 15 2 14 25 0,5 9 17 6 4 1948,50 Ncm
             






x 1400,50 / 216,50 6,47 cm
y 1948,50 / 216,50 9,00 cm
 
   
 
Anmerkungen: Man erkennt, dass die Gleichungen zur Bestimmung des Zentrums des Drucks ana-
log zu denjenigen Gleichungen formuliert sind, mit deren Hilfe man die Koordinaten des Schwer-
punktes von 4 Massen berechnen würde, die sich jeweils im Zentrum der Flächen A bis D befin-






19.24  Lageanpassung zweier Punkthaufen aneinander durch Translation und 
Rotation (Beispiel, keine Übungsaufgabe) 
 
Vorbemerkung: Ein Körper sei mit Messmarken versehen. Sind Drehmatrix und Translationsvektor 
vorgegeben, lassen sich die Lageänderungen der Messmarken gegenüber ihrer Ausgangslage exakt 
berechnen. Bei vielen Problemen der orthopädischen Biomechanik ist jedoch die umgekehrte Auf-
gabe zu lösen: Aus vor und nach der Bewegung gemessenen Punktlagen sind Drehmatrix und 
Translationsvektor zu bestimmen. Diese (ohnehin komplizierte) Aufgabe wird dadurch weiter er-
schwert, dass Punktlagen nicht fehlerfrei gemessen werden können. Es gibt folglich keine Be-
schreibung der Bewegung (Drehmatrix und Translationsvektor), die die in Anfangs- und Endlage 
gemessenen Punkte vollständig zur Deckung bringt. Man kann nur eine bestangepasste Beschrei-
bung suchen, bei der die Punkte möglichst gut zur Deckung kommen. Die Anpassung wird im fol-
genden sowohl für den zweidimensionalen wie für den dreidimensionalen Fall demonstriert. Gra-
fisch illustriert wird der ebene Fall. Vektor- und Matrizenrechnung erlauben eine weitgehend ein-
heitliche Formulierung für das ebene und das räumliche Problem 
 
Aufgabenstellung: Ein Körper (Abb. 19.33) sei mit 4 Messmarken markiert. (Die Zahl der Marken 
muss im Fall der ebenen Bewegung mindestens gleich 2 und im räumlichen Fall mindestens gleich 
3 betragen; vorteilhafterweise wählt man eine Anzahl größer als die Mindestanzahl.) Bei gegebener 
Lageänderung sind die Drehmatrix und der Translationsvektor zu bestimmen. 
 a) Der Körper wird in der Ebene von einer Anfangsstellung (offene Messmarken-Symbole) in 
eine Endstellung (geschlossene Messmarken-Symbole) bewegt. Die Körperlagen werden in einem 
xy-Koordinatensystem mit Ursprung O beschrieben. Die Ortsvektoren der Messpunkte sind in An-
fangs- und Endlage mit ra und re, die der Schwerpunkte Sa und Se mit Ra und Re bezeichnet.  
 b) Im ersten Schritt wird der Körper aus seiner Anfangslage um den Vektor t = Ra – Re paral-
lel verschoben (gestrichelte Körperumrandung, einfach gestrichene Punktnummern). Damit liegen 
die Schwerpunkte übereinander. Die Relativvektoren p'a und pe sind jedoch noch gegeneinander 
verdreht.  
 c) Im zweiten Schritt wird der Körper um den Schwerpunkt um  gedreht (fein-gestrichelte 
Körperumrandung). Die Nummern der gedrehten Punkte sind zweifach gestrichen. Die gedrehten 
Relativvektoren p''a sind nunmehr angepasst an die Relativvektoren pe der Endlagen. Es ist keine 
vollständige Deckung zu erzielen, da die Messmarken fehlerhaft vermessen wurden. 
 
Lösungsweg (Bezeichnungen wie in Kapitel 7): In der Anfangsstellung seien die Ortsvektoren der 
Messmarken mit rak bezeichnet, in den Endlagen mit rek. Der Punktindex k läuft von 1 bis n. Es ist 
das Ziel der Rechnung, die Anfangslagen rak der Punkte mit den Endlagen rek möglichst gut zur 
Deckung zu bringen. Wir denken uns die Anpassung in zwei Schritten durchgeführt. Zunächst üben 
wir auf die Lagevektoren rak eine Translation mit dem Translationsvektor t aus 
 









Abb. 19.33 Ebene Bewegung eines mit 4 Messmarken versehenen Körpers 
 
Der Schwerpunkt werde in der Anfangslage mit R a, nach der Translation mit R'a bezeichnet. Als 
zweiten Schritt üben wir eine Rotation der verschobenen Punkte r'a um ihren Schwerpunkt R'a mit 


































































(19.64) ak ak a a'' ( ' ' ) '   r D r R R  
 
Zu minimieren ist dann die Größe 
 
(19.65) 2 2ak ek ak a a ekk kQ ( '' ) ( ( ' ' ) ' )       r r D r R R r  
 
als Funktion des Translationsvektors t und der Matrix D. Man kann zunächst zeigen, dass der 
Translationsvektor t = R e – R a ist. Das bedeutet, dass der Schwerpunkt der Lagevektoren des An-
fangszustandes auf den des Endzustandes zu schieben ist. Setzt man diesen Wert von t in Q ein und 
geht zu Schwerpunktkoordinaten 
 
(19.66) ak ak a a ak akk k' ' ' mit ' ' n und ' 0    p r R R r p  
(19.67) ek ek e e ek ekk kmit n  und   0     p r R R r p  
 
über, dann ist das Minimum als Funktion der Drehmatrix D zu bestimmen 
 
(19.68) 2ak ekkQ ( ' )   D p p  
 
Im zweidimensionalen Fall haben wir einen Parameter (den Drehwinkel ) anzupassen. Hierfür 
gibt es eine geschlossene Lösung 
 




a e a ek
a e a ek
S ( ' ' )
C ( ' ' )
    




Dabei sind mit , die Relativkoordinaten des Vektors p in x,y-Richtung bezeichnet. 
 
Im Dreidimensionalen hängt die Drehmatrix D von 3 Parametern (Drehwinkeln) ab. Man kann jetzt 
beispielsweise nach Bryant-Cardan die Matrix D als Produkt der Drehmatrizen um 3 Koordinaten-
achsen darstellen 
 
(19.71) x 1 y' 2 z '' 3( ) ( ) ( )     D D D D  
 
Die Minimumbedingung von Q erfordert das Lösen dreier, nichtlinearer, verkoppelter Gleichungen 
für die gesuchten Drehwinkel 1,2,3. Die rechnerische Lösung erfolgt zweckmäßigerweise itera-
tiv. Das Wesen einer iterativen Lösung besteht darin, dass mit einer bekannten Näherungslösung 
eine verbesserte Lösung berechnet wird. Diese verbesserte Lösung dient dann als (bessere) Nähe-




in eine für Computer geeignete Rechenvorschrift (Algorithmus) umsetzen und sind daher in der 
Praxis weit verbreitet. Die Auflistung der Formeln würde an dieser Stelle zu viel Raum einnehmen; 
der Leser wird auf Darstellungen der numerischen Methoden verwiesen. Sind die Parameter der  
3D-Bewegung, t und D bekannt, dann kann die Bewegung nach dem Theorem von Chasles auch 
als Schraubung interpretiert werden. Zu dieser Beschreibung werden die Drehachse n und der 
Drehwinkel  (beide bestimmt aus der Drehmatrix D) benötigt. Anschließend lassen sich ein Punkt 











Bezeichnungen und Maßeinheiten 
 
 Notation im Text Maßeinheit 
(Dimension) 
 
Länge (Hebelarm, Wegstrecke) L, D, E, ...R, … m (Meter) 
Masse m kg (Kilogramm) 
Zeit t s (Sekunde) 
Fläche A m2 
Volumen V m3 
Geschwindigkeit (Vektor oder Betrag) v oder v m/s 
Beschleunigung (Vektor oder Betrag) a oder a m/s2 
Winkel , , , ... Grad oder 
Radiant 
Winkelgeschwindigkeit  Grad/s oder 
Radiant/s 
Winkelbeschleunigung  Grad/s2 oder 
Radiant/s2 
Kraft (Vektor oder Betrag bzw. 
Koordinate) 
F, H, R, ... oder 
K, H, R, ... 
kg·m/s2 = N 
(Newton) 
Drehmoment (Vektor oder Betrag) M oder M N·m 
mechanische Arbeit oder Energie E N·m=J (Joule) 
Impuls p kg·m/s 
Leistung P Nm/s (Watt) 
Erdbeschleunigung g m/s2 
Gewichtskraft m·g kg·m/s2 = N 
Druck p N/m2 = Pa 
(Pascal) 
Druck- oder Zugspannung  N/m2 = Pa 
Scherspannung  N/m2 = Pa 
Dehnung  dimensionslos 
Trägheitsmoment J kg·m2 
Trägheitsradius i m 
Widerstandsmoment W m3 
polares Flächenmoment 2. Grades Ip m4 
polares Widerstandsmoment Zp m3 
Elastizitätsmodul E N/m2 oder 
N/mm2 
Torsionsmodul (Schubmodul) G N/m2 oder 
N/mm2 
Reibungskoeffizient, Haftreibung h dimensionslos 
Reibungskoeffizient, Gleitreibung g dimensionslos 









Zusatzbezeichnungen für Maßeinheiten 
 
Zusatzbezeichnung Multiplikation mit 
 
  (Mikro-) 10-6 
m  (Milli-) 10-3 
k  (Kilo-) 103 
M (Mega-) 106 




Notation von Vektoren und Matrizen 




Betrag des Vektors |F|  oder F 
Komponenten des Vektors in Bezug auf ein xyz-
Koordinatensystem 
Fx, Fy, Fz 
Koordinaten des Vektors in Bezug auf ein xyz-
Koordinatensystem 
Fx, Fy, Fz 
Skalarprodukt der Vektoren F und G F  G 
Vektorprodukt (Kreuzprodukt) der Vektoren  F 
und G 
F × G 
Matrix D 
Element einer Matrix (i-te Zeile, k-te Spalte) Dik 
 









accuracy absolute Genauigkeit 
adaptation Anpassung 
angle of pennation Fiederungswinkel 
angular acceleration Winkelbeschleunigung 
angular deformation Winkelverformung 
angular velocity  Winkelgeschwindigkeit 
anisotropic anisotrop 
apparent density scheinbare Dichte 
balance control Haltungskontrolle 
ball and socket joint Kugelgelenk 
beam Stab, Balken 
bed rest Bettruhe 
bending moment Biegemoment 
bending strain Biegeverformung 
bending strength Biegefestigkeit 
bone density Knochendichte 
bone mineral density Knochenmineraldichte 
bone mineral content Knochenmineralgehalt 
brittle spröde 
bulge Vorwölbung, Auswölbung 
cane Stockstütze 
cartilage Knorpel 
case-control study Fall-Kontroll Studie 
categorial variable kategorische Variable, diskrete Variable 
centre of gravity (COG) Schwerpunkt  
centre of mass Massenschwerpunkt 
centre of motion Drehzentrum 
centre of pressure (COP) Zentrum des Drucks 
coefficient of friction Reibungskoeffizient 
compression Stauchung 
compression fracture Kompressionsfraktur 
compressive force Druckkraft 
compressive stress Druckspannung 
compressive strength Druckfestigkeit 
congruent kongruent 
connective tissue Bindegewebe 
continuous variable stetige Variable 
coordinate system Koordinatensystem 
correlation coefficient Korrelationskoeffizient 
cortical bone Kortikalis 
creep Kriechen, Kriechverformung 
cross product Kreuzprodukt, Vektorprodukt 
damping Dämpfung 
decomposition Zerlegung 
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deformation Formänderung, Verformung 
degree Grad 
disc prolapse  Bandscheibenvorfall 
disc protrusion Vorwölbung der Bandscheibe 
dot product Skalarprodukt 
eigenvalue Eigenwert 
eigenvector Eigenvektor 
elastic deformation elastische Verformung 
endurance Ausdauer 
energy  Energie 
equilibrium Gleichgewicht 
error propagation Fehlerfortpflanzung 
error study Fehlerabschätzung 
expectation value Erwartungswert 
experimental error Messfehler 
external force äußere Kraft 
extrusion Extrusion (von Bandscheibengewebe) 
fabric lokale Anisotropie von Spongiosa 
fatigue Materialermüdung 
fatigue fracture Ermüdungsbruch 
fiber reinforced material Faserverbundwerkstoff 
final state Endzustand 
fissure Riss 
force Kraft 
force plate Kraftmessplattform 
force platform Kraftmessplattform 
force transducer Kraftaufnehmer 
force transmission Kraftübertragung 
four point bending Biegebeanspruchung in Vierpunktlagerung 
fracture risk Frakturrisiko 
free body diagram Freikörperdiagramm 
frequency  Frequenz, Häufigkeit 
friction Reibung, Reibungskraft 
gravity Schwerkraft 
gravity line Schwerelinie 
hard hart 
hardness Härte 
helical axis of motion Schraubungsachse 
hinge joint Scharniergelenk 
homogeneous homogen 
hysteresis loop Hysteresis-Schleife 
in-vitro experiment Versuch an totem Material 
in-vivo experiment Versuch an lebendem Material 
incidence Inzidenz, neu auftretende Fallzahl 
incongruent inkongruent 




initial state Anfangszustand 
injury Verletzung 
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instantaneous centre of motion momentanes Drehzentrum 
internal force innere Kraft 
intraabdominal pressure Druck im Bauchraum 
intradiscal pressure Druck im Zentrum der Bandscheibe 
isotropic isotrop 
joint force Gelenkkraft 
joint loading Gelenkbelastung 
joint moment Gelenkdrehmoment 
kinetic energy kinetische Energie 
lamellar bone Lamellenknochen 
landmark Messmarke 
least squares method Methode der kleinsten Quadrate 
lever arm Hebelarm 
load history Belastungsvorgeschichte 
magnitude  Betrag 
material properties Materialeigenschaften 
mean pressure mittlerer Druck 
measurement error Messfehler 
modulus of elasticity Elastizitätsmodul 
moment Drehmoment 
moment of inertia Flächenmoment 2. Grades, Trägheitsdrehmoment 
moment of resistance Widerstandsmoment 
motion segment Bewegungssegment (der Wirbelsäule) 
motoneuron motorisches Neuron 
motor unit motorische Einheit 
O2cost gesamter Sauerstoffverbrauch 
O2rate Sauerstoffverbrauch pro Zeiteinheit 
order of magnitude Größenordnung 
orientation räumliche Orientierung 
overload damage Überlastungsschaden 
paired t-test t-Test für gepaarte Daten 
parallel arranged muscle parallelfaseriger Muskel 
pennate muscle gefiederter Muskel 
plastic deformation plastische Verformung 
polar moment of inertia polares Flächenmoment 2. Grades 
porosity Porosität 
pose räumliche Orientierung und Lage 
position räumliche Lage 
potential energy potentielle Energie 
power Leistung 
precision Genauigkeit wiederholter Messungen 
pressure Druck 
pressure distribution Druckverteilung 
pressure sore Druckgeschwür 
pressure transducer Druckaufnehmer 
prevalence Prävalenz, Zahl vorhandener Fälle 
primary bone erstmals entstandener Knochen 
prone auf dem Bauch liegend 
prospective study prospektive Studie 
protrusion Protrusion 
radian Radiant, Bogenmaß 
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radiographic magnification Röntgen-Vergrößerung 
radius of gyration Trägheitsradius 
radius vector Ortsvektor 
random number Zufallszahl 
range of motion Bewegungsumfang 
rate Änderung pro Zeiteinheit 
recruitment of motor units Rekrutierung motorischer Einheiten 
rectangle Rechteck 
rectangular triangle rechtwinkliges Dreieck 
regression line Ausgleichsgerade, Regressionsgerade 
reliability Zuverlässigkeit 
rigid body starrer Körper 
risk Risiko 
rotation Rotation, Drehung 
scalar product Skalarprodukt 
screw-home mechanism Schlussrotation (im Kniegelenk) 
second moment of area Flächenmoment 2. Grades 
secondary bone durch Umbau entstandener Knochen 
sensitivity study Empfindlichkeitsstudie 
shear force Scherkraft 
shear modulus Schubmodul, Torsionsmodul 
shear stress Scherspannung, Schubspannung 
shoulder rhythm  scapulo-humeraler Rhythmus 
side-lying auf der Seite liegend 
sign convention Vorzeichenregel 
size principle Größenordnungs-Prinzip 
slope (of a curve) Anstieg (einer Kurve) 
soft weich 
stadiometry Körpergrößenmessung 
standard error of estimate mittlere quadratische Abweichung 
standing balance Haltungskontrolle 




strain energy Verformungsenergie 
strain gauge Dehnungsmessstreifen 
strain history Verformungs-Vorgeschichte 
strain rate zeitliche Änderung der Verformung 
strength Festigkeit 
stress mechanische Spannung 
stress relaxation Spannungsrelaxation 
stretch shortening cycle Dehnungs-Verkürzungs Zyklus 
supine auf dem Rücken liegend 
systematic error systematischer Fehler 
tensile force Zugkraft 
tensile stress Zugspannung 
tensile strength Zugfestigkeit 
tension Zugkraft 
three point bending Biegebeanspruchung in Dreipunktlagerung 
torque Drehmoment, Torsionsmoment 




torsional strength Torsionsfestigkeit 
torsional strain Torsionsverformung 
tough zäh 
trabecular bone Spongiosa 
translation Translation, geradlinige Bewegung 
trauma Unfall-Verletzung 
trigonometric function Winkelfunktion 
ultimate strength Festigkeit 
ultimate stress Bruchspannung, Spannung an der Bruchgrenze 
ultimate strain Bruchdehnung 
unit vector Einheitsvektor 
variance Streuung 
vector component Vektorkomponente 
vector product Vektorprodukt, Kreuzprodukt 
velocity Geschwindigkeit 
viscoelastic deformation viskoelastische Verformung 
volume element Volumenelement 
wear Abrieb 
wear debris Abriebpartikel 
wedge fracture keilförmige Fraktur 
weight Gewicht 
weightlessness Schwerelosigkeit 
whole body vibration Ganzkörpervibration 
work Arbeit 
woven bone Geflechtknochen 
yield strain Verformung an Bruchgrenze 
yield stress Spannung an Bruchgrenze 
Young's modulus Elastizitätsmodul 
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